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 O ato de caminhar é uma atividade complexa que envolve o sistema nervoso cen-
tral e periférico, e todo o sistema musculoesquelético, tornando-o alvo de inúmeros estudos. 
Assim, a cinesiologia é responsável por compreender os mecanismos envolvidos na coorde-
nação da marcha humana, realçando sua importância como ferramenta auxiliar no entendi-
mento, detecção e tratamento de distúrbios locomotores. Atualmente, existem quatro princi-
pais diferentes abordagens para análise da marcha: Vídeo Cinemática, Plataforma de Força, 
Eletromiografia e Sensores inerciais (acelerômetro e giroscópio). Neste trabalho foi desenvol-
vido um equipamento baseada em Sistemas Wearable, constituído por Eletromiografia, acele-
rômetro, giroscópio, magnetômetro e footswitches. O desenvolvimento do equipamento ocor-
reu em três partes: módulo sensor, módulo servidor e software de interface em ambiente Win-
dows®. O módulo sensor constitui-se de dois canais de eletromiografia com ganho programá-
vel, acelerômetro, magnetômetro e giroscópio triaxiais e dois canais A/D conectados a um 
FSRs cada, para trabalhar como footswitches. A alimentação é provida por uma bateria de 
íons-lítio, que fornece autonomia energética de, no mínimo, 5h de uso continuo. Cada módulo 
sensor, em pleno funcionamento, produz 12.4kB de dados por segundo, transmitidos por meio 
sem fio em um canal dedicado para cada módulo. O módulo servidor recebe os dados de todos 
os canais e os envia pela porta USB, onde serão gerenciados pelo software de interface. O 
software identifica de quais sensores são os dados e os armazena em arquivos “.csv”. Os tes-
tes de bancada mostraram que o equipamento se comporta como o esperado, as respostas em 
frequência dos canais de eletromiografia respondem à faixa de 10Hz a 1kHz, o acelerômetro, 
magnetômetro e giroscópio respondem adequadamente às frequências de 2, 5, 10, 20 e 30Hz 
em uma viga vibrante engastada. A perda de pacotes de dados aumenta significativamente 
com o aumento do número de canais funcionando simultaneamente. No entanto, a presença de 
um buffer circular, capaz de armazenar o equivalente a 2 segundos de dados, assegura a re-
transmissão dos dados, minimizando as perdas reais. Os canais de eletromiografia foram tes-
tados sob condição de contração isométrica para 10%, 20%, 30%, 40% e 50% da MVC, sendo 
seus valores RMS compatíveis com os encontrados na literatura. Teste preliminar, com seis 
sujeitos, mostrou a capacidade do dispositivo em capturar todos os dados e transmiti-los si-
multaneamente. Deste modo, o sistema desenvolvido apresenta-se alta versatilidade como 
ferramenta para estudos da marcha humana utilizando o conceito dos sensores Wearable. 







 The act of walking is a complex activity involving the central and peripheral 
nervous system, and the musculoskeletal system, making it the object of numerous studies. 
Thus, kinesiology is responsible for understanding the mechanisms involved in the human gait 
coordination, highlighting its importance as an auxiliary tool for comprehension, detection 
and treatment of locomotor disorders. Currently, there are four main approaches to gait 
analysis: Video Kinematic, Force Platform, Electromyography and Inertial Sensors (accel-
erometer and gyroscope). In this work was developed an equipment based on Wearable Sys-
tems, consisting of Electromyography, accelerometer, gyroscope, magnetometer and 
footswitches. System development was divided into three parts: sensor module, server module 
and interface software in Windows® environment. The sensor module comprises two electro-
myography channels with programmable gain, triaxial accelerometer, magnetometer and 
gyroscope, and two A/D channels connected to a FSR each, to work as footswitches. Power is 
provided by a lithium-ion battery that provides energy for continuous use for at least five 
hours. Each sensor module, in full operation, produces 12.4kB of data per second, transmit-
ted wirelessly in a dedicated channel for each module. The server module receives the data 
from all the channels and sends them through the USB port, where they will be managed by 
the interface software. This software identifies which sensors data comes from and stores then 
in ".csv" files. Workbench tests showed that the equipment behaves as expected, the electro-
myography frequency responses of the channels respond to the range of 10Hz to 1 kHz, the 
accelerometer, magnetometer and gyroscope respond adequately to the basic frequencies of 
2, 5, 10, 20 and 30Hz. Loss of data packets increases significantly with the increase in the 
number of channels running simultaneously. However, a circular buffer capable of storing 
two seconds of data ensure its retransmission, minimizing actual data losses. Electromyogra-
phy channels were tested under isometric contraction for 10%, 20%, 30%, 40% and 50% of 
MVC, and their RMS values were compatible with those found in the literature. Preliminary 
human test, with six subjects, show the device's ability to capture all data and transmit them 
simultaneously. In addition, parameters and patterns inherent to gait cycle were compatible 
with what was expected. Therefore, the developed system presents high versatility as a tool 
for studies of human gait using the concept of wearable sensors. 
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O ato de caminhar é uma atividade complexa que envolve o sistema nervoso central e 
periférico, e todo o sistema musculoesquelético, tornando-o alvo de inúmeros estudos. Assim, 
a cinesiologia é responsável por compreender os mecanismos envolvidos na coordenação da 
marcha humana, realçando sua importância como ferramenta auxiliar no entendimento, detec-
ção e tratamento de distúrbios locomotores (ARANTES, 2010; TAO et al., 2012). A marcha 
humana pode ser analisada segundo seus padrões espaço-temporal e fisiológicos, por exem-
plo: cadência (WU et al., 2012), tamanho dos passos e da passada, tempo de balanço e apoio 
(LEE et al., 2005), velocidade (LAUDANSKI et al.,2012), angulação entre as articulações 
(Cooper et al., 2009), estabilidade (MOE-NILSSEN e HELBOSTAD, 2004), intensidade da 
atividade muscular, co-contração, sinergia muscular e etc. (JASIEWICZ et al., 2006; YANG 
et al., 2011). Ao analisar indivíduos com dificuldades na locomoção, como as ocasionadas 
pelo envelhecimento, doenças neurodegenerativas, distrofia muscular, acidente vascular ence-
fálico, cirurgias de membros inferiores, acidentes com traumas físicos, etc., é visível altera-
ções nestes padrões (BUSTAMANTE-BELLO et al., 2012). Podemos citar, por exemplo, a 
“marcha em bloco” característica dos Parkinsonianos, na qual o paciente se mantém rígido, 
dando a impressão que está preso ao chão, movimentando-se com um aspecto robótico. 
(MOORE et al.,2013). Outro exemplo é a “marcha hemiplégica”, característica de pacientes 
que sofreram acidente vascular cerebral, a qual apresenta alteração nas fases de balanço e 
apoio devido, principalmente, à flexão dorsal do tornozelo e à extensão insuficiente do qua-
dril, impedindo o posicionamento adequado dos pés e quadril (MOSELEY et al.,1993). Um 
desafio constante para os clínicos é conhecer a extensão e consequências dos distúrbios loco-
motores, bem como o resultado de potenciais intervenções. Desta forma, a análise da marcha 
é um eficiente instrumento usado para quantificação do comprometimento locomotor, dos 
efeitos de uma terapia ou intervenção cirúrgica e compreensão dos mecanismos de controle 
inerentes à marcha (SCHÖLLHORN et al., 2002; ROMEI et al., 2004; SCHUTTE et al., 
2000; DJURIC-VOVICIC et al., 2011). Esta análise pode ser realizada por instrumentos tec-
nológicos de alta complexidade, fornecendo as respostas biomecânicas desencadeadas pelas 
alterações que afetam, direta ou indiretamente, o sistema musculoesquelético (DELUZIO e 




Atualmente, existem quatro principais diferentes abordagens para análise da marcha: 
Vídeo Cinemática, Plataforma de Força, Eletromiografia e Sensores inerciais (acelerômetro e 
giroscópio). Dentre eles, os sistemas mais precisos para análise da marcha, classificados como 
“padrão ouro”, são os sistemas baseados em câmeras (vídeo cinemática) e os de plataforma de 
força (DJURIC-VOVICIC et al., 2011). O primeiro adquire o movimento espacial (tridimen-
sional) de vários marcadores distribuídos em lugares específicos do corpo, enquanto um sof-
tware analisa os diversos parâmetros desejados (FURNEE, 1997).  
Já a plataforma de força, normalmente pequena (60x60cm), é posicionada em algum 
ponto ao longo do percurso, informa a força de reação do solo com o indivíduo no instante em 
que se posiciona sobre ela. Este método pode interfere na marcha natural, pois o sujeito pro-
curará pisar sobre a plataforma, ajustando sua velocidade, tamanho da passada e etc. Vale 
realçar que estes sistemas necessitam de um ambiente dedicado e são de alto custo, formali-
zando sua disponibilidade, majoritariamente, em instituições de pesquisa (DJURIC-VOVICIC 
et al., 2011).  
A eletromiografia de superfície é um método utilizado para avaliar a atividade muscu-
lar que permite analisar os sinais elétricos resultantes da despolarização e repolarização mus-
cular, seja durante uma contração estática ou dinâmica (BASMAJIAN e DE LUCA, 1985; 
KONRAD, 2006). O uso dessa técnica, associado à cinemática, permite a obtenção de infor-
mações para uma análise integrativa das variáveis envolvidas na locomoção humana (HAUS-
DORFF et al., 2003; KONRAD, 2006).  
Por fim, os sensores inerciais, constituídos pelo acelerômetro e giroscópio, são as no-
vas linhas de sistemas para análise da marcha humana (TAO et al., 2012). A combinação des-
tes dois sensores possibilita obter parâmetros como velocidade, ângulo entre articulações, 
amplitude dos movimentos, velocidade linear e angular, estabilidade e etc. sem a necessidade 
de recorrer à vídeo cinemática ou referenciais externos. Essa nova abordagem está permitindo 
o surgimento de sistemas para aquisição de dados cinemáticos mais portáteis, fisicamente 
menores, economicamente acessíveis, e dispensam a necessidade de laboratório dedicado para 
a avaliação dos indivíduos (GREENE et al., 2010; BRANDES et al. 2005) (JASIEWICZ et 
al., 2006; CULHANE et al. 2005; XU et al., 2012; TAO et al., 2012). Além de sua importân-
cia como ferramenta para pesquisa, há um enorme potencial da aplicação desta tecnologia em 
sistemas ambulatoriais, seja para auxiliar no diagnóstico clínico, visto que diversas patologias 
desencadeiam anormalidades na marcha, ou, seja para quantificação do comprometimento 




ção motora, bem como possibilitando uma constante reavaliação e acompanhamento da evo-
lução do paciente ao tratamento (ZANG et. al., 2012).  
Muitos estudos aprofundaram o conhecimento da aplicação desses sensores para avali-
ação motora, seja para indivíduos hígidos ou patológicos (MURO-DE-LA-HERRAN, et al, 
2014, TABORRI et al., 2016). A eletromiografia já está firmemente consolidada, mas muitos 
estudos buscam correlacionar com os dados observados por acelerômetros e giroscópios. Roy 
et al. (2010) combinaram a eletromiografia com o acelerômetro para monitorar a condição 
motora, e as tarefas diárias realizadas, em pacientes que sofreram acidente vascular cerebral 
(AVE), obtendo uma sensibilidade de 99,7%. Spulber et al. (2012) combinaram os mesmos 
sensores para avaliar marchas assimétricas. Ghassemi et al. (2016), utilizando EMG e acele-
rômetro, diferenciou tremor essencial do tremor da doença de Parkinson com uma precisão de 
83%. Wentink et al. (2014), combinou EMG, acelerômetro e giroscópio para detectar o início 
da marcha em pacientes amputados transforais, servindo como base para controles mais refi-
nados em próteses. Novak et al. (2013), utilizou acelerômetro, giroscópio e footswitch para 
identificar os estágios da marcha em indivíduos hígidos com precisão de 80%. Clermont et al. 
(2016), utilizou um acelerômetro para avaliar a variabilidade da marcha em indivíduos idosos 
que se submeteram a cirurgia ortopédica do joelho, avaliando as consequências da cirurgia na 
marcha humana e a resposta ao longo do tratamento fisioterápico. Gouwanda et al. (2015) 
utilizou um giroscópio para detectar os principais estágios da marcha e realimentar o sistema 
de controle de uma prótese. Tao et al. (2015) utilizaram EMG e acelerômetro para caracteri-
zar a coativação muscular em crianças com paralisia cerebral. Howard 2016 discute a impor-
tância de dispositivos baseados em EMG, acelerômetro e giroscópio, incorporados com tecno-
logia wireless para avaliação do desempenho em atividades esportivas. Assim, olhando para a 
quantidade de estudos envolvendo os três sensores (eletromiografia, acelerômetro e giroscó-
pio), uma ferramenta que integre a todos e permita avaliar cada segmento do membro inferior 
simultaneamente pode promover melhores resultados nas avaliações motoras durante a mar-
cha humana.  
Ao longo deste trabalho foi estudada uma forma alternativa para análise da marcha ba-
seada em Sistemas Wearable, com um sistema constituído por Eletromiografia, acelerômetro, 





1.1.1 Objetivos gerais 
 O objetivo do presente trabalho foi desenvolver um equipamento capaz de forne-
cer dados advindos da marcha humana, com confiabilidade, provenientes de diferentes tipos 
de sensores distribuídos por cada segmento dos membros inferiores. 
1.1.2 Objetivos específicos 
 Desenvolver um dispositivo que integre acelerômetro, giroscópio, magnetômetro e 
eletromiografia. 
 Desenvolver um equipamento que possa receber dados de todos os segmentos dos 
membros inferiores, simetricamente (pé, tíbia, perna e quadril), totalizando oito módu-
los de sensores. 
 Especificar um protocolo de comunicação RF para controle e recepção dos dados de 
cada segmento em tempo real. 
 Desenvolver uma interface, em Visual Studio, para controle dos módulos e gerencia-







2 SISTEMA PARA ANÁLISE DA MARCHA HUMANA 
 A marcha normal é resultante da correlação harmônica entre a ação coordenada 
das funções nervosas, musculares e esqueléticas (KATOULIS et al., 1997). Qualquer interfe-
rência nesta harmonia provocará alterações importantes no padrão da marcha do indivíduo. 
Segundo Winter (1983), existem mais de 80 variáveis que podem alterar o padrão da marcha, 
como, por exemplo, mudanças na velocidade, tipos de calçados, patologias neurodegenerati-
vas, cirurgias ortopédicas, alterações no centro de massa, etc. A análise dos padrões mecâni-
cos da marcha tornou-se uma ferramenta importante nas últimas décadas, favorecendo o estu-
do do comportamento de regiões ósseas, músculos e articulações na prevenção da perda da 
deambulação (BOVI, 2011). Além disso, os parâmetros de interesse variam de acordo com a 
área de pesquisa. A Tabela 2.1 apresenta alguns parâmetros e suas áreas de aplicação (TAO et 
al., 2012).  
Tabela 2.1: Visão geral dos parametros da marcha e sua aplicações (adaptado de TAO et al. 
2012) 
Parâmetro da marcha  
humana 
Aplicação 
Clínica Esporte Identificação 
Velocidade x x x 
Tamanho do passo x x x 
Tamanho da passada x x x 
Cadência x x x 
Largura dos passos x x x 
Ângulo articular x x x 
Tempo do passo x   
Tempo fase de balanço x   
Tempo fase de apoio x   
Autonomia da marcha x   
Postura corporal x x x 
Tremor x   
Fases da marcha x x x 
Queda x   
Orientação segmentar corporal x x x 




2.1 A MARCHA HUMANA 
 A locomoção humana é um processo de aprendizado e não se desenvolve como 
resultado de um reflexo nato (PRINCE et al., 1997). Devido a um sistema complexo de con-
trole neural, a marcha humana é caracterizada por movimentos suaves, regulares e sucessivos 
(PERRY, 1992; VAUGHAN, 2003; JASIŃSKA-CHOROMAŃSKA e KORZENIOWSKI, 
2005). A dinâmica do movimento é um processo que se inicia com o registro e a ativação do 
comando no sistema nervoso central (SNC), seguido pela transmissão do sinal elétrico para o 
sistema nervoso periférico (ROSE e GAMBLE, 1998; VAUGHAN et al., 1992), contração 
dos músculos que desenvolvem força, momentos articulares pelo sistema musculoesquelético 
baseada na sua antropometria e movimento dos segmentos (VAUGHAN, 2003). Em paralelo 
a esses eventos temporais em cascata, o sistema sensorial obtém informações em tempo real 
que influenciam o padrão do movimento. Assim, a locomoção bípede é fruto do treinamento 
global do sistema neural e do sistema musculoesquelético, sendo constantemente adaptada a 
partir de informações do meio ambiente (VAUGHAN, 2003). Deste modo, cada indivíduo 
possui uma forma única de caminhar, decorrente de suas experiências e do processo de apren-
dizagem, como uma impressão digital inerente à marcha humana. Ainda que cada indivíduo 
possua suas características únicas na marcha, certos padrões são universais, pois trata-se de 
um conjunto de movimentos cíclicos, com avanço alternado dos membros inferiores, realiza-
dos de forma tridimensional, a partir do centro de massa, produzindo um meio funcional de 
condução pelo espaço, com segurança e economia de energia (WINTER, 1991; LIEBER, 
1992).   
 A marcha é composta por ciclos repetitivos de passos e passadas. Um passo é a 
distância calculada entre o local do primeiro contato com o solo, realizado pelo calcanhar de 
referência, até o local de contato do calcanhar contralateral. O ciclo completo, que envolve 
contatos consecutivos do calcanhar do mesmo pé contra o solo, é denominado passada (Figura 
2.1). Essa distância determina um ciclo completo da marcha (LEHMKUHL; SMITH, 1989; 
SIMONEAU, 2011). Dentro deste contexto, os contatos regulares do calcanhar contra o solo 
delimitam duas importantes medidas para a análise do movimento: o comprimento da passada 
(stride length) e o comprimento do passo (step length). Por fim, quando o indivíduo está na 
posição ortostática, preparando-se para iniciar o movimento da marcha, está em uma posição 
de apoio duplo. O movimento seguinte de levantar e deslocar um dos membros inferiores para 




Figura 2.1 apresentam um resumo esquemático do ciclo da marcha e suas principais fases. 
Deste modo, podemos descrever estas fases como:  
 
 Fase de apoio – É a parte do ciclo da marcha em que um dos pés está em contato com 
o solo. Esta etapa tem uma duração entre 51% a 60% do ciclo da marcha e é aqui que 
ocorre o impulso.  
 Fase de balanço – É a parte do ciclo de marcha em que o pé não se encontra em conta-
to com o solo e seu termino acontece quando o pé volta a tocar o solo. A duração desta 
fase situa-se entre os 38% e os 40% do ciclo da marcha e é nesta etapa que acontece a 
progressão do membro.  
 
 
Figura 2.1: Ciclo da marcha, passo versus passada. Tamanho do passo é a distância entre o 
contato inicial de cada pé. Tamanho da passada, refere-se a distância entre o primeiro e se-
gundo contato com o solo pelo mesmo pé. 
 Geralmente as fases descritas podem ainda ser divididas em subfases (VAU-
GHAN et al., 1992). Ao todo o ciclo da marcha é composto por oito eventos, cinco dos quais 
acontecem na fase de apoio e os restantes três ocorrem na fase de balanço (Figura 2.1). É pos-
sível dividir a fase de apoio nos seguintes cinco eventos: contato inicial, resposta à carga, 
apoio médio, apoio terminal e fase pré-balanço. A fase de balanço pode ser dividida nos três 




 Os eventos inseridos na fase de apoio do ciclo da marcha são os seguintes: 
 
 Contato inicial - É o instante em que o calcanhar do membro inferior entra em contato 
com o solo e o pé contralateral situa-se no final do apoio terminal. Nesta etapa, o cen-
tro de gravidade corporal encontra-se no ponto mais baixo. 
 Resposta à carga – Esta etapa inicia-se quando a superfície plantar do pé está comple-
tamente apoiada no solo e envolve um período de pequena duração em que existe 
apoio duplo pelos membros inferiores. Tem por objetivo absorver o impacto do pé que 
rola em pronação até ficar totalmente apoiado no chão e a preservação da progressão. 
 Apoio médio – Este evento inicia-se com a elevação do pé contralateral e termina no 
instante em que o centro articular do tornozelo, em balanço, está alinhado com o cen-
tro de gravidade corporal. Neste momento o centro de gravidade está no seu ponto 
mais elevado. 
 Apoio terminal – inicia-se com a retirada do calcanhar, do membro inferior em apoio, 
do contato com o solo, e termina com o toque do pé contralateral no solo. Tem como 
objetivo a progressão do corpo à frente do pé de sustentação.  
  Pré-balanço – Esta etapa inicia-se com a subfase de contato inicial para o pé contrala-
teral e tem o seu término durante a elevação do pé de apoio, começando a fase de ba-
lanço. 
  
Os eventos inseridos na fase de balanço do ciclo da marcha são descritos a seguir:  
 
 Fase balanço inicial – Inicia-se com o desprendimento do pé de referência do solo e 
termina no momento em que a coxa do membro inferior de referência ultrapassa o 
membro inferior contralateral. Tem como objetivos a liberação do pé do solo e avan-
çar o membro a partir de sua posição de queda. 
 Fase balanço médio – Inicia-se no momento em que a coxa do membro inferior de re-
ferência ultrapassa o membro inferior contralateral e termina quando a perna (tíbia) do 
membro inferior em balanço está em uma posição vertical, em relação ao solo. 
 Fase balanço final – Inicia-se com a verticalização da perna (tíbia), do membro inferi-
or de referência, em relação ao solo, e termina quando esse membro toca o solo. Tem 






 Na literatura temos diversos exemplos que ilustram as finalidades da avaliação da 
marcha. Diferenças entre marcha patológica e normal: doença de Parkinson (CHEN et al. 
,2013), tremor essencial (HOSKOVCOVÁ et al., 2013), paralisia cerebral (Kim et al., 2014) e 
acidente vascular cerebral (BALABAN e TOK, 2014). Determinação da necessidade ou efici-
ência de órteses, próteses e dispositivos auxiliares (RADTKA et al., 2005; CURY et al., 2006; 
ESQUENAZI, 2014). Avaliação da marcha em diferentes fases da vida (OSTROSKY et al., 
1994; BARRY-GREB e HARRISON, 1996; PIRKER et al., 2017, AUVINET et al., 2017). 
Efeitos dos tratamentos (DAMIANO et al., 1995; GRANATA et al., 2000).  
2.2 SISTEMAS PARA AVALIAÇÃO DA MARCHA 
  O método mais comum para avaliação da marcha é o observacional, que requer 
pouca ou nenhuma instrumentação, não demanda custos e é possível obter descrições gerais, 
qualidade da marcha e desvios comuns. Entretanto, esse método é subjetivo, dependente da 
observação individual de cada avaliador, e por isso tem confiabilidade moderada. Além disso, 
nas patologias de ordem neurológica, onde os movimentos se tornam mais complexos que 
uma marcha de individuo hígido, a dificuldade em realizar uma avaliação confiável cresce 
significativamente. Por outro lado, uma análise instrumental da marcha fornece informações 
quantitativas em que podem ser utilizados dados cinéticos, cinemáticos e de atividade neuro-
muscular. Esses dados em conjunto fornecem parâmetros que possibilitam compreender os 
mecanismos da marcha, avaliar o prejuízo locomotor, e consequentemente, planejar um tra-
tamento terapêutico mais eficaz e avaliar a evolução do indivíduo mediante o tratamento, en-
tre outros. Esses dados são objetivos e mais confiáveis, porém seus custos são mais elevados 
(O’SULLIVAN e SCHMITZ, 1993).  
 Ao nível laboratorial existem diversas técnicas que permitem esta análise como: 
câmara estereográfica com marcadores ativos ou passivos ligados ao indivíduo, placas com 
sensores de força colocadas no chão (LINCOLN et al., 2012) e passadeiras rolantes (NAJAFI 
et al, 2011) para medir a força de reação ao solo (FRS) e o centro de pressão (CoP), e siste-
mas de eletromiografia (EMG) para estimar a ativação muscular (LINCOLN et al., 2012). As 
técnicas de laboratório necessitam de instalações de investigação com condições ambientes 
controladas, onde os equipamentos/sensores são colocados em determinados pontos que per-




do (MURO-DE-LA-HERRAN et al, 2014), as dimensões deste local por vezes podem limitar 
o número de ciclos de marcha monitorizados (HOWELL et al., 2012). O controle necessário 
neste tipo de análise pode deixar o indivíduo em estudo desconfortável, levando-o a produzir 
um estilo de marcha que não traduz o seu estilo de marcha natural, o que resulta na coleta de 
dados errados e tendenciosos. Além disso, trata-se de uma análise dispendiosa devido a todo 
este controle, aos equipamentos adquiridos (XU et al, 2012) e à necessidade de pessoas quali-
ficadas para lidar com os equipamentos e a análise posterior. Entretanto, a análise em labora-
torial é das mais utilizadas devido à sua elevada precisão (HOWELL et al., 2012).  
 As abordagens laboratoriais se limitam a ambientes dedicados e controlados, difi-
cultando seu uso em avaliações no dia-a-dia. Em outra abordagem, encontramos os Wearable 
Sensors (WS), que possibilitam coletar e avaliar informações provindas da marcha ao longo 
do dia, sem a necessidade de um ambiente dedicado. Existem diversos tipos de WS que per-
mitem a análise da marcha como: acelerômetros, giroscópios, magnetômetros, sensores de 
força, extensômetros e eletromiografia (MURO-DE-LA-HERRAN et al., 2014). Além da 
aplicação laboratorial para estudos da marcha, estes sensores podem ser inseridos na roupa, 
nos calçados ou em pequenos acessórios (NAJAFI et al., 2011) que podem ser colocados em 
diversas partes do corpo, como nos pés, nas coxas nas pernas, nos joelhos e na cintura. Os WS 
permitem monitorizar a marcha do indivíduo durante as suas atividades diárias, exterior a um 
ambiente laboratorial. (MURO-DE-LA-HERRAN et al., 2014), através de diferentes pisos 
(NAJAFI et al., 2011) e ao longo de extensos períodos de tempo (MURO-DE-LA-HERRAN 
et al., 2014). Comparando os WS com os sensores utilizados em laboratório, os WS são mais 
baratos, não necessitam de unidades estáticas (NAJAFI et al., 2011) nem de um ambiente 
controlado, funcionam com ligações sem fios e promovem autonomia e um papel ativo por 
parte do indivíduo em estudo.  
 Durante a última década, diversos estudos vêm buscando a integração dos senso-
res Wearable como ferramenta para quantificação dos parâmetros da marcha e para a avalia-
ção da condição motora dos indivíduos.  
 
2.3 SENSORES INERCIAIS OU UNIDADES DE MEDIÇÃO INERCIAL (UMI) 
Os sensores inerciais ou unidades de medição inercial podem ser resumidos ao acele-




desenvolvimento de dispositivos miniaturizados, possibilitando a obtenção de uma vasta gama 
de informação inerente à marcha, interferindo o mínimo possível, em seu padrão, durante a 
avaliação. 
Os acelerômetros são dispositivos que quantificam a intensidade da aceleração aplica-
da ao longo de um eixo sensível. Existem diversos tipos de acelerômetros: cristais piezelétri-
cos, capacitores diferenciais, piezoresistivos, entre outros (MATHIES et al., 2004). Destes, os 
capacitivos e piezoresistivos são os mais indicados para análise da marcha por apresentar ele-
va estabilidade e fornecerem a aceleração da gravidade como referência (ZENG et al., 2011). 
Este sensor emergiu como um grande potencial alternativo às tecnologias convencionais de 
análise de marcha (SENDEN et al., 2009; YANG et al., 2010). Ao longo desta década, diver-
sos trabalhos exploraram esta tecnologia para auxiliar no diagnóstico, estratégia terapêutica e 
quantificação do progresso alcançado na reabilitação de um paciente (XU et al., 2012). Este 
sensor foi utilizado na avaliação locomotora na doença de Parkinson (MOORE et al., 2013; 
SPEELMAN et al., 2012), diabete tipo 2 não controlada (BRUIN et al. 2012), envelhecimen-
to (CULHANE et al., 2005), hemiplegia (GUO et al., 2012), etc. Além disso, muitos traba-
lhos buscaram identificar os estágios da marcha, os quais são importantes parâmetros na ava-
liação do processo de reabilitação (DJURIC-JOVICIC et al., 2011; BRANDES et al., 2005). 
Senden et al. (2009) realizaram uma série de testes com uso de um acelerômetro fixado na 
região sacral em indivíduos saudáveis (60 homens e 60 mulheres). Sua finalidade foi gerar um 
banco de dados de marcha hígida em homens e mulheres e analisar sua variabilidade. Não 
encontraram diferença estatística (p < 0,05) quando comparados entre mesmo gênero (mascu-
lino e feminino). Evidenciou-se, com isso, que os dados coletados via acelerômetro apresen-
tam boa repetitividade, fazendo deste um dispositivo confiável para análise dos parâmetros 
básicos da marcha, como cadência, velocidade e início e fim do ciclo (SENDEN et al., 2009). 
Já Speelman et al. (2011) utilizaram um sistema comercial (Dynaport® AM) baseado em um 
acelerômetro tri-axial para monitorar a caminhada em pacientes com Parkinson. O aparelho 
foi fixado na região sacral, entre as espinhas Ilíacas. O objetivo foi avaliar a distância percor-
rida pelo paciente durante o período de teste e a exatidão do equipamento em comparação 
com o “padrão ouro”. Perceberam que, para curtas distâncias, apresentou variação de 16% em 
comparação ao “padrão ouro” e para grandes distâncias atingiu 40%, limitando o uso para o 
propósito clínico (SPEELMAN et al., 2011). Em outro estudo, Mancini et al. (2011) busca-
ram validar o uso de um sistema baseado em acelerômetro para avaliar as condições posturais 
em pacientes com doença de Parkinson. Para isso, compararam os dados coletados por um 




de força. Conseguiram excelentes resultados através de um algoritmo que avalia a suavidade 
nas oscilações da aceleração (JERK), mostrando que o método proposto por eles é confiável e 
pode ser usado junto com outros meios clínicos de avaliação postural (MANCINI et al., 
2011).  
O giroscópio é um sensor de velocidade angular, cujo princípio de funcionamento ba-
seia-se na mensuração da força de Coriolis. O uso do giroscópio para cálculo dos parâmetros 
da marcha é uma solução atrativa, pois, ao contrário do acelerômetro, é menos sensível à in-
fluência da gravidade. (GREENE et al., 2010). Este sensor tem sido particularmente, utilizado 
para identificar alguns estágios da marcha como o contato inicial e final dos pés com o solo 
(GREENE et al., 2010), ângulo das articulações (TONG e GRANAT, 1999), tamanho dos 
passos e velocidade (DOHENY et al., 2010). Tond e Granat (1999) utilizaram um simples 
dispositivo portátil contendo um giroscópio uniaxial para avaliar a possibilidade de desenvol-
ver um sistema prático de análise da marcha. Fixaram um giroscópio 10 cm acima da patela e 
outro a 10 cm do joelho na tíbia proximal. Calcularam através do sinal amostrado a velocida-
de angular da tíbia, inclinação e ângulo do joelho. Posteriormente compararam com o “padrão 
outro” obtido via vídeo-cinemática (VICON®). Os resultados apresentaram boa correlação 
com os da vídeo-cinemática e perceberam que o posicionamento do sensor no corpo pode 
influenciar nos dados amostrados, provavelmente devido ao movimento da pele e dos múscu-
los no momento da caminhada. Assim, os sensores fixados em partes mais rígidas apresenta-
ram melhor resultado (TONG e GRANAT, 1999). Este foi um dos primeiros estudos que de-
finem a importância de um posicionamento adequado dos sensores inerciais, o qual pode levar 
a erros significativos. Já Greene et al. (2010) usaram um sistema comercial (SHIMMER®) 
baseado em giroscópio e comparam seus resultados com os de uma plataforma de forca (AM-
TI®). Buscaram identificar em seus estudos o contato inicial e final dos pés com o solo, que 
são dois parâmetros importantes, em indivíduos hígidos. Quando compararam com o “padrão 
ouro”, encontraram alta acurácia para o contato inicial, porém uma baixa acurácia para o con-
tato final (GREENE et al., 2010). 
Os magnetômetros são sensores baseados no efeito magnetoresistivo, no qual se um 
campo magnético for aplicado, uma força de Lorentz proporcional à densidade do fluxo mag-
nético irá defletir o caminho da corrente elétrica. Está deflexão causa um aumento da resistên-
cia. Ou seja, o efeito magnetoresistivo refere-se à mudança na resistividade decorrente de um 
campo magnético, no qual a mudança de resistência é proporcional ao ângulo de inclinação do 
sensor em relação à direção do campo magnético, permitindo acompanhar os padrões e varia-




do ao longo do dia, fora de um ambiente controlado (O’DONOVAN et al., 2007; CHOI et al., 
2008, CUTTI et al., 2010). Por exemplo, Raffin et al. (2012) fizeram uso de um único magne-
trômetro fixado na tíbia com a finalidade de estimar o número de passos realizados em uma 
caminhada de 30 minutos acompanhada de descida e subida de escada, e posteriormente com-
pará-los com os dados coletados por um Sensor de Força Resistivo (FSR) fixado no calcanhar 
e um pedômetro comercial. O magnetômetro era orientado com base no campo magnético da 
terra. Observaram boa correlação entre os dados (r > 0,83 e p < 0,001). Observaram, também, 
que o sistema constituído pelo magnetômetro, sob influência do campo da terra, sofreu poucos 
distúrbios quando próximo a estruturas metálicas, mostrando-se como um meio viável para 
avaliação da marcha de um paciente ao longo de um dia (RAFFIN et al. 2012). 
 Embora muitos estudos abordaram uso de apenas um tipo de sensor, nos estudos 
atuais é comum encontramos a combinação de um ou mais sensores, seja por redundância, 
complementação ou fusão das informações obtidas. Atualmente, muito se tem trabalhado o 
termo “sensor fusion”, cujo objetivo é combinar vários sensores a fim de tornar a informação 
desejada o mais precisa possível (WANG et al., 2013; SEEL et al., 2014; ZEBIN et al., 2015; 
MENDES et al., 2016; BAO et al., 2017). Dejnabadi et al. (2005) desenvolveram um método 
de medição do ângulo articular através de uma combinação de acelerômetros e giroscópios, 
fixando um par de sensores em segmentos adjacentes ao centro de rotação. Sabatini et al. 
(2005) utilizaram uma combinação de acelerômetro com giroscópio fixados no dorso do pé 
para calcular a velocidade da marcha. Kobashi et al. (2009) utilizaram dois sensores inerciais 
combinados a um sensor magnético para calcular, tridimensionalmente, o ângulo da articula-
ção do joelho. Liu et al. (2009) utilizaram três giroscópios (fixados no pé, tíbia e coxa) e um 
acelerômetro (fixado na tíbia), e obtiveram a medida da cadência, regularidade do passo, re-
gularidade da passada e a simetria dos passos. Yang et al. (2011) utilizaram um acelerômetro 
triaxial fixado próximo do ponto médio entre a espinha ilíaca ântero-superior e a crista ilíaca 
direita para medir a cadência, velocidade e estabilidade. Gou et al. (2012) utilizaram três mó-
dulos contendo cada um acelerômetro, um giroscópio e um magnetômetro, fixados na coxa, 
na tíbia e no dorso do pé, para calcular o ângulo do joelho e do tornozelo ao longo do ciclo da 
marcha.  
 Os sensores inerciais oferecem uma maneira pratica e de baixo custo para o estudo 
do movimento em seres vivos. Além disso, são tipicamente leves e de pequeno porte, o que os 
torna adequados para caracterização do movimento de membros humanos (EMIL et al, 2005; 
ZHOU e HU, 2007). Estes dispositivos, ao contrário dos sistemas de captura de movimento 




mobilidade, adaptabilidade e flexibilidade, são capazes de recolher parâmetros cinemáticos 
importantes de vários segmentos corporais, seja em atividades no interior ou no exterior 
(OSMAR, 2008).  
2.4 ELETROMIOGRAFIA DE SUPERFÍCIE 
 O músculo esquelético é funcionalmente organizado com base na unidade motora 
(UM) e esta, por sua vez, é composta pelo corpo celular, pelos dendritos de um motoneurônio 
alfa, pelos múltiplos ramos de seu axônio e pelas fibras musculares que ela inerva (DeLuca, 
1997). A UM é uma unidade ativada por um esforço voluntário, onde todos os seus compo-
nentes são ativados sincronicamente. A estimulação dos motoneurônios inicia o processo de 
contração que, em condições normais, gera potenciais de ação que percorrem o motoneurônio 
alfa e ativam as fibras das unidades motoras. A membrana pós-sináptica é despolarizada, e o 
sinal se propaga em ambas as direções, ao longo da fibra muscular. Como consequência, ini-
cia-se uma movimentação iônica através da membrana da célula muscular, produzindo um 
campo elétrico passível de ser detectado por um eletrodo colocado próximo às fibras muscula-
res ativas, tendo como resultado uma forma de onda chamada de “potencial de ação da unida-
de motora” (MUAP) (ENOKA, 2000). O MUAP consiste da somação espaço-temporal dos 
potenciais de ação das fibras musculares individuais (DE LUCA, 1997). A eletromiografia é 
um método para detecção da atividade elétrica das UMs, possibilitando monitorar a atividade 
elétrica das membranas excitáveis, representando a medida dos potencias de ação do sarcole-
ma, como efeito de tensão em função do tempo (DE LUCA, 1997). 
 Na biomecânica, para análise do movimento não é interessante registrar o poten-
cial de ação em uma única fibra muscular ou unidade motora. Nesta condição, a eletromiogra-
fia tem o papel de avaliar a ativação neuromuscular dentro de qualquer tipo de atividade físi-
ca, sendo que durante a marcha seu principal papel é analisar a função e a coordenação dos 
músculos, seja em indivíduos hígidos, como em indivíduos patológicos, a intensidade e dura-
ção da ativação muscular. Durante a marcha, acompanha a sequência temporal da ativação 
muscular durante cada fase e subfase, a contribuição relativa dos músculos superficiais duran-
te o movimento, os mecanismos de controle, equilíbrio e sinergia durante a deambulação. 
(ENOKA, 2000). Deste modo são três as aplicações do uso do sinal de EMG de superfície: 




músculo, e o seu uso no estudo de fenômenos de fadiga que ocorrem dentro do músculo (DE 
LUCA, 1997). 
 Os critérios de seleção para seleção das técnicas de processamentos baseiam-se 
principalmente na informação que se pretende obter e nas associações entre os resultados da 
análise do sinal e os eventos fisiológicos em estudo (ROBINSON e SNYDER-MACKLER, 
2001; MERLETTI e PARKER, 2004). Do ponto de vista fenomenológico, o sinal de EMGs 
(amostrado durante força constante, ângulo constante e contrações não fatigáveis) pode ser 
considerado a realização de um processo estocástico estacionário com função densidade de 
probabilidade Gaussiana limitada à banda espectral de 10-500 Hz (CLANCY e HOGAN, 
1999). Assim, o sinal captado através dos eletrodos de superfície possui amplitudes variando 
de 10 μV até 10 mV com frequências entre 10 e 500 Hz (COHEN, 2000; DE LUCA, 2006; 
MERLETTI; HERMENS, 2004) e a energia útil encontra-se entre 10 e 500Hz, com energia 
dominante na faixa de 50 a 150Hz (BASMAJIAN e DE LUCA, 1985; KARLSSON e GER-
DLE, 2001). Portanto, considera-se como frequência de amostragem mínima para o sinal 
EMG superficial a ordem de 1000 Hz ou mais (DE LUCA, 1997; HERMENS, FRERIKS, 
DISSELHORST-KLUG e RAU, 2000).  
2.4.1  Características dos ruídos elétricos na EMG 
 O ruído presente no sinal de EMG pode provir de várias fontes, tais como (DE 
LUCA, 2002): 
 Ruído inerente aos componentes eletrônicos – Todos os equipamentos eletrônicos 
geram ruídos elétricos com componentes de frequência que variam de 0 Hz a vários milhares 
de Hertz. 
 Nível de ruído ambiente – Qualquer dispositivo eletromagnético gera ruído, tais 
como rádio, televisão, fios de energia elétrica, lâmpadas incandescentes e fluorescentes, etc. A 
principal fonte é a rede elétrica de 60Hz (ou 50Hz), a qual não pode ser eliminada, pois esta 
frequência possui relativa importância, uma vez que está contida dentro do intervalo (50 – 
100Hz) de maior importância no EMG (DELUCA, 2002).  
 Artefatos de movimento – Existem duas principais fontes de artefatos de movi-
mento: uma é a interface entre a superfície de detecção do eletrodo e a pele e outra é o cabo 




projeto adequado dos circuitos eletrônicos. Os sinais elétricos de ambas as fontes de ruído têm 
sua energia na frequência de intervalo de 0 a 20 Hz. 
2.4.2 Amplificação do sinal de EMG 
 Como os sinais de EMGs possuem baixas amplitudes, é necessário que haja a 
ação de um amplificador para aumentar os valores de suas magnitudes, fornecendo um sinal 
de qualidade e com nível de tensão adequado para as etapas de processamento (NAGEL, 
2000). Assim, as seguintes características são requisitos importantes: 
 Amplificador diferencial ou amplificador de instrumentação: A fim de eliminar o po-
tencial elétrico ruidoso gerado pela rede elétrica, uma amplificação diferencial do sinal 
é mais indicado. Assim, fazemos uso da propriedade CMRR (Commom Mode Rejec-
tion Ratio) do amplificador diferencial, o qual amplificará somente o diferencial de 
tensão entre duas entradas. Qualquer sinal de tensão comum para ambas as entradas 
tenderá a ser anulada. Deste modo, altos valores de CMRR remetem a uma redução de 
sinais que possuem valores comuns em ambos os terminais do amplificador. Nessa ca-
tegoria, se enquadra a interferência da rede elétrica (60 Hz). Os valores comuns de 
CMRR nos amplificadores de instrumentação estão entre a faixa de 90 a 140 dB de re-
jeição (CRISWELL, 2011; FRIDLUND e CACIOPPO, 1986; MERLETTI et al., 
2009). 
 Alta impedância de entrada: é necessário que o amplificador apresente em seu estágio 
de entrada uma impedância que seja, no mínimo, 100 vezes maior que a impedância 
entre a junção eletrodo-pele (MERLETTI et al., 2009). Tomando como base o pior ca-
so, o valor dessa junção é 1 MΩ para eletrodos secos, logo, o amplificador necessita 
de uma impedância de 100 MΩ. Impedâncias maiores que essa são recomendadas, e 
os amplificadores comerciais apresentam valores entre 107 a 1012 Ω, com uma capaci-
tância entre 2 a 12 pF (MERLETTI et al., 2009). Uma alta impedância de entrada di-




2.5 FOOTSWICHT  
 O footswitch é um transdutor de força que detecta a pressão proporcionada pelo 
peso do indivíduo, permitindo identificar o contato e a perda de contato do pé com o solo, 
marcadores do início da base de apoio (toe-on) e início da fase de balanço (toe-off). Esse ins-
trumento tem a função de delimitar, temporalmente, os ciclos da marcha em fases de apoio e 
balanço. Normalmente é constituído por um sensor resistivo de força (FSR – Force Sensitive 
Resistor), formado por polímeros finos que reduzem sua resistência elétrica, proporcional-
mente à força aplicada sobre sua superfície. As posições destes sensores, normalmente, são no 






3 PROJETO E DESENVOLVIMENTO DO SISTEMA 
 O sistema desenvolvido para avaliação da marcha humana pode ser resumido pelo 
diagrama da Figura 3.1, sendo composto por oito módulos de sensores gerenciados por um 
receptor conectado a um microcomputador ou notebook via USB. Essa estrutura permite cole-
tar dados da marcha nos mais diversos ambientes, por exemplo: em corredores, escadas, ativi-
dades físicas e etc. Cada um dos módulos sensores (Figura 3.2) é composto por dois canais de 
EMGs, com banda passante de 10Hz a 1kHz e ganho linear variável de 20 a 1000, um acele-
rômetro, um giroscópio e um magnetômetro triaxiais e 2 sensores FSR trabalhando como foo-
tswitch. A transmissão dos dados é realizada por um módulo dedicado (nRF24L01+) na banda 
livre de 2,4GHz, com taxa máxima de transmissão de 2Mbps. O Receptor disponibiliza um 
canal de comunicação para cada módulo sensor, totalizando 8 canais. Com isso, asseguramos 
margem de tempo suficiente para retransmissão dos dados perdidos por colisão de pacotes 
com o mínimo de prejuízo ao ciclo de transmissão. Um buffer de dados, armazena informação 
de até 2 segundos de coleta, garantindo o sincronismo e confiabilidade nos dados. 
 
 
Figura 3.1: Representação do Omega Quadruo para avaliação da marcha humana por controle 





Figura 3.2: Estrutura em blocos do modúlo de sensores. Cada módulo contém um 
acelerômetro e magnetômetro compartilhando o mesmo encapsulamento (FXOS8700CQ), um 
giroscópio (FSAS21002C), dois canais para eletromiografia de superfície com banda passante 
de 10Hz a 100kHz, e dois canais A/D para footswitch. 
3.1.1 Transmissão dos dados sem fio 
 A importância em manter o sujeito confortável para caminhar ou executar uma 
tarefa determina o quanto o padrão da marcha será mantido realístico. Assim, fazer uso de 
tecnologia de transmissão de dados via sem fio é imprescindível.  
 Diversos módulos comerciais para transmissão de dados foram avaliados (Tabela 
3.1). As principais características necessárias a presente aplicação por ser resumidas em: sen-
sibilidade, quantidade de canais, taxa de transferência, taxa efetiva de dados transmitidos ou 
“throughput”, gerenciamento de perda pacotes, tamanho máximo do pacote de dados a ser 
transmitido, alcance e consumo energético. O modulo da Nordic® (NRF24L01) possibilita 
comunicação apenas com outro módulo semelhante, ao contrário dos módulos da Texas ins-
truments® e da Espressif® que possibilitam comunicação com qualquer dispositivo bluetooth® 
ou wifi®, respectivamente. Embora o apelo pela conectividade seja forte, optando assim pelo 
CC2451 ou ESP8266, após analisar os três módulos, optou-se pelo NRF24L01 da Nordic®, 
principalmente devido ao “throughput”, consumo energético e a complexidade do algoritmo 




Tabela 3.1: Modelos de módulos para transmissão de dados sem fios e suas principais caracte-
rísticas. 
 NRF24L01+ CC2541 ESP8266 
Fabricante Nordic1 Texas2 Espressif3 
Padrão Proprietário 802.15.1 802.11  
Sensibilidade -94bBm -97dBm -91dBm 
Canais 128 16 16 
Taxa de transmissão on-air 2Mbps 2Mbps 11Mbps 
Throughput 402kbps1 150kbps2 303kbps3 
Perdas 0,1% 0,2% 0,5% 
Tamanho do pacote 32 128 512 
Alcance 10m 10m 50m 
Consumo 13mA 24mA 80mA 
 1 http://www.nordicsemi.com 
 2 http://www.ti.com 
 3 http://www.espressif.com 
 
 O módulo NRF24L01+ possui o protocolo de camada de enlace proprietário cha-
mado de “Enhanced ShorckburstTM”, que organiza os dados em pacotes como demostrados 
na Figura 3.3 e controla a temporização para transmissão dos dados como visto na Figura 3.4 
(Nordic, 2007). Ele realiza funções automáticas de temporização, montagem, reconhecimento 
e retransmissão de pacotes de dados entre dois dispositivos nRF24L01+. Todo este manuseio 
é feito de maneira concorrente ao processamento em um microcontrolador externo, sendo que 
este somente controla a comunicação por meio de comandos via interface SPI. No Enhanced 
ShockburstTM a comunicação é feita pela troca de pacotes entre dois transceptores, um deles 
atuando como receptor (RX) e o outro como transmissor (TX), de acordo com o que segue: 
 A transmissão de um pacote de dados começa a partir do TX enviando para o RX. 
Após a transmissão, automaticamente o TX passa para o modo de recepção de forma a 
aguardar um pacote acknowledgement (ACK) de reconhecimento de transmissão com-
pletada.  
 Caso o pacote seja recebido de maneira válida pelo RX, um pacote de confirmação 
ACK é transmitido para o TX antes de se retornar ao modo de recepção. Há a possibi-
lidade de anexar dados ao pacote ACK, porém estes já devem estar previamente arma-




 No caso do TX não receber a mensagem de ACK, imediatamente ele retransmite o pa-
cote de dados original e espera novamente por uma confirmação do receptor. Além 
disso, é possível configurar parâmetros tais como o número máximo de retransmissões 
e o intervalo entre elas.  
 
 
Figura 3.3: Empacotamento pelo protocolo “Enhanced ShorckbustTM” utilizado pelo módulo 
NRF24L01. Composto por 1 byte de sincronismo (preambulo), 3 a 5 bytes para endereço, 9 
bits de controle (6 bits para o tamanho do pacote de dados: 0 a 32 bytes, 2 bits para indicação 
de transmissão ou retransmissão, 1 bit para ativação da confirmação via acknowledgment), 0 a 
32 bytes de dados por transmissão, 1 a 2 bytes para checagem de erros no pacote de dados. 
 
 A montagem dos pacotes a ser enviado em cada transmissão pelo protocolo 
Enhanced Shockburst pode ser resumido pela Figura 3.3. O Preamble é um byte previamente 
definido que serve para distinguir o início da mensagem de ruídos no canal, sincroniza o iní-
cio da transmissão. O próximo campo é composto pelo endereço do destinatário, que pode ter 
entre 3 e 5 bytes. O campo intitulado “controle” contém o tamanho dos pacotes de dados e 
configurações indicando se é novo pacote ou retransmissão (PID) e se a confirmação via ACK 
está ativada. Finalmente, no campo “Dados”, encontra-se a real mensagem a ser transmitida, 
que pode possuir um tamanho entre 0 a 32 bytes. Por último encontra-se um campo para vali-
dação dos dados, CRC (do inglês ¨Cyclic Redundancy Checking¨ ou Verificação de Redun-
dância Cíclica), no qual baseia-se em aritmética polinomial. 
 
 
Figura 3.4: Diagrama temporal sincronizado para transmissão de dados. TX corresponde aos 




 A fim de maximizar a transmissão de dados, é importante manter o maior interva-
lo de tempo disponível para a transmissão das informações. Assim, a técnica padrão de trans-
missão, baseada em requisição, reduzirá significativamente o tempo útil da banda de trans-
missão. Além disso, os módulos necessitariam alternar, continuamente, entre o modo de 
transmissão e recepção, reduzindo ainda mais o thoughput. Contornando esta dificuldade, 
fizemos uso da capacidade do módulo NRF24L01+ transmitir informação durante o pacote de 
confirmação “ACK”. Deste modo, o receptor é mantido continuamente em modo de recepção 
e os sensores continuamente em modo de transmissão. Com isso, qualquer comando a ser 
enviado aos sensores é alcançado via ACK.  
3.1.1.1 Implementação do módulo de transmissão 
 A qualidade na transmissão sem fio é diretamente relacionada à qualidade dos 
componentes utilizados, o enquadramento na placa de circuito impresso e, principalmente, no 
casamento de impedância da antena com o módulo de controle (NRF24L01+). A Figura 3.5 
mostra o circuito do módulo de transmissão utilizado no desenvolvimento do sistema. Quanto 
à antena, considerando a necessidade de disponibilizar módulos de sensores pequenos e que 
interfiram minimamente na marcha, optou-se por chip antenas, baseada em estruturas cerâmi-
cas, como as utilizadas em celulares. Neste caso, utilizou-se o modelo 2450AT18B100 fabri-
cado pela Johanson Technology, cuja dimensão física (3,2 x 1,6 mm) e ganho (0,5dB) satisfa-
zem as condições necessárias de tamanho e de qualidade do sinal. A fim de maximizar o ga-
nho da antena com o módulo, optou-se pelo balun 2450BM14A0002, cujos parâmetros para 
casamento de impedância são muito mais eficientes do que uma rede construída com compo-
nentes discretos. Entre o balun e a antena há uma rede LC-π, com objetivo de, caso seja ne-
cessário, personalizar o casamento de impedância para cada um dos oito canais independentes 
utilizados por cada módulo.  
 A comunicação do microcontrolador com o módulo é realizada via barramento 






Figura 3.5: Módulo de controle para transmissão dos dados sem fio baseado no chip 
NRF24L01+ da Nordic®, circuito casador de impedância 2450AT18B100E e micro antena 
2450AT18B100 da Johanson Technology. 
3.2 ACELERÔMETRO, MAGNETÔMETRO E GIROSCÓPIO 
 Em um bom sistema para avaliação, os sensores devem apresentar baixo ruído, 
baixo consumo energético, alta sensibilidade e alta taxa de amostragem. Diversos dispositivos 
estão disponíveis no mercado, mas nem todos apresentam características que possam satisfa-
zer estas exigências. Neste trabalho, foram levantados vários componentes (Tabela 3.2), no 
qual foram selecionados o FXOS8700CQ (Acelerômetro e magnetômetro fabricado pela 
NXP®) e o FXAS21002C (Giroscópio fabricado pela NXP®) por atender as necessidades, 
preço acessível e facilidade no acesso. O circuito implementado pode ser visto na Figura 3.6, 
no qual ambos os sensores são conectados mesmo barramento de comunicação I2C (Inter-
Integrated Circuit) com baudrate de 932kbps. A saídas FXOS_INT1, FXOS_INT2, 
FXAS_INT1 e FXAS_INT2 são destinadas à interrupção, informando que novos dados estão 
prontos para serem lidos. O tempo decorrente entre cada interrupção depende da taxa de 
amostragem selecionada. Nesta aplicação, a taxa de amostragem manteve-se fixa em 200Hz. 
Assim, ocorre uma interrupção a cada 5ms para todos os sensores (sendo a prioridade no 










































Fabricante NXP® NXP® Invensense® Bosh® 
Acelerômetro 
(A) 
±2/4/8g - ±2/4/8/16g ±2/4/8/16g 









0.1μT - - 0.3μT 
Resolução 
(A/G/M) 
14/16 bits 16 bits 16/16 bits 14/16/16 bits 
Taxa de amos-
tragem (Hz) 
800 800 1000/8000 2000/2000/2000 
Ruído 
A:130 μg/√Hz 
M: 0.5 μT 
G: 0.014 º/s/√Hz 
 
A: 400 μg/√Hz 
G: 0.014 º/s/√Hz 
 
A: 150 μg/√Hz 
G: 0.014 º/s/√Hz 
M: 0.5 μT 
Consumo 
(mW) 
2 9 13 19 
Preço (R$)1, 2 18,33 24,77 48,67 76,67 





Figura 3.6: Circuito esquemático do acelerômetro e magnetômetro (FXOS8700CQ) e do gi-





 A eletromiografia para análise de marcha tem como princípio observar a ativação 
muscular durante a caminha. Assim, após a coleta, os sinais podem ser filtrados, retificados, 
ter sua RMS calculada ou ter aplicado detector de envoltória (filtro passa-baixa em 30Hz). 
Cada módulo possui 2 canais de sEMG com ganho controlável. O ganho controlável é impor-
tante, pois agrupamentos musculares distintos apresentarão intensidade da atividade muscular 
diferente, por exemplo, o musculo tibial anterior apresenta uma amplitude de sinal muito su-
perior ao reto femoral. O diagrama em blocos de um canal de sEMG pode ser visto na Figura 
3.7. O circuito permite variar o ganho linearmente de 20x a 1000x. A filtragem do sinal foi 
alcançada com um filtro butterworth passa-alta de 3ª ordem (fc = 10Hz) e um filtro butter-
worth passa-baixa de 2ª ordem (fc = 1kHz). O projeto dos filtros foi realizado com a ajuda do 
software FilterPro da Texas Instruments®.  
 
 
Figura 3.7: Diagrama blocos do canal de eletromiografia. A entrada do canal possui um filtro 
diferencial RC para atenuação de EMI. O primeiro estágio de amplificação é composto por 
um amplificador de instrumentação (INA333AIDGKR, Texas Instruments, Dallas, Texas). Os 
filtros passa-alta e passa-baixa ativos foram construídos utilizando amplificador operacional 
(OPA2333 AIDGKR, Texas Instruments, Dallas, Texas). No segundo estágio de amplificação 
foi utilizado um amplificador operacional (OPA2333 AIDGKR, Texas Instruments, Dallas, 
Texas) com um potenciômetro digital de 1% de tolerância (AD5272BCPZ-20-RL7, Analog 
Device, Norwood, Massachusetts). 
 
 O primeiro estágio de amplificação e o circuito EMI podem ser observados na 
Figura 3.8. Composto por um filtro RC diferencial em modo comum e um amplificador de 
instrumentação (INA333AIDGKR, Texas Instruments, Dallas, Texas) com ganho de 10. De 
acordo com o datasheet do fabricante, o ganho para o INA333 pode ser cálculo por: 
 
 








 Assim, foi utilizado um resistor RG = 11,1kΩ (série TNPW, 0402, 0,1%, 1/16W, 
Vishay, Malvern, Pensilvânia, EUA) para configurar o ganho G = 10. A alimentação do 
INA333 consiste em VDDA = 3,3V e VSS = -2,5, pois a alimentação máxima suportada pelo 
amplificador é uma tensão diferencial de V+ - V- = 6V. O amplificador IC2 
(OPA333AIDCKR, Texas Instruments, Dallas, Texas) constitui, em combinação com o pino 
de referência do INA333, um filtro passa-alta (fc = 10Hz) de primeira ordem. A Tabela 3.3 
apresenta as principais características do INA333 e do OPA333. A tensão VREF tem a função 
de offset no sinal de sEMG, uma vez que o conversor A/D do microcontrolador utilizado não 
trabalha com tensão de valor negativo. A tensão de VREF possuiu a metade da tensão de ali-
mentação VDDA, logo VREF = 1,65V. Está tensão é obtida através do conversor DAC (Digi-
tal to Analog converter) disponível no próprio microcontrolador. 
 
Figura 3.8: Circuito esquemático do primeiro estágio de amplificação, composto por um filtro 
RC de modo comum, um amplificador de instrumentação INA333 (Zin = 109Ω e CMRR = 
120dB) e um filtro de 1ª ordem passa-alta (fc = 10Hz). 
 
 O filtro diferencial (𝜏𝐷𝐼𝐹) e de modo comum (𝜏𝐶𝑀), para atenuação de EMI, foi 
projetado de acordo com as especificações apresentadas por Jung (2005), sendo adotadas as 
constantes de tempo 𝜏𝐷𝐼𝐹 = 10𝜏𝐶𝑀. A frequência de corte (fc) é dada pela equação 4 para 𝜏 =
 𝜏𝐷𝐼𝐹 ou 𝜏 =  𝜏𝐶𝑀. 
 






 𝜏𝐶𝑀 = 𝑅𝐴1. 𝐶𝐴1 = 𝑅𝐴2. 𝐶𝐴2 (3) 
   
  








 Os resistores possuem tolerância de 0,1% (série TNPW, 0402, 0,1%, 1/16W, 
Vishay, Malvern, Pensilvânia, EUA) e os capacitores 1% (serie GCM, Murata, Nagaokakyo-
shi, Kyoto, Japan). 
 
 Tabela 3.3: Principais características dos amplificadores utilizados no desenvol-
vimento do canal de eletromiografia. Dados provenientes do datasheet. 
 INA333 OPAx333 
Impedância de entrada 100GΩ/3pF 100GΩ/3pF 
CMRR >110dB 130dB 
Banda passante 
G = 10 35kHz 25kHz 
G = 100 3,5kHz 3,5kHz 
Slewrate 0,15 V/µs 0,16 V/µs 
Ruído intrínseco (0 – 10Hz) 50 nV/√Hz ou 1µVpp 55 nV/√Hz ou 1.1µVpp 
Faixa de alimentação -3V a 3V ou 0 a 6V -2,75V a 2,75V ou 0 a 5,5V 
Consumo (µA) 50 17 
 
 O estágio de filtragem consiste em um filtro passa-banda construído a partir de um 
filtro passa-baixa e um passa-alta, ambos de segunda ordem (Figura 3.9). A frequência de 
corte projetada para a banda superior foi 1kHz e para a inferior 10Hz, compreendendo todo 
espectro presente na eletromiografia de superfície. Os filtros possuem ganho unitário, aproxi-
mação de Butterworth e são construídos a partir da topologia Sallen-key. Os cálculos dos 
componentes foram realizados pelo programa FilterPro® da Texas Instruments®. Os filtros 
operam com alimentação de 0 – 3,3V. A tensão VREF trabalha como offset, de forma a deslo-
car a referência de 0V para o nível de tensão de 1,65V, permitindo ao microcontrolador amos-
trar o sinal corretamente. 
 
 
Figura 3.9: Filtro passa-banda de 2ª ordem com frequência de corte inferior 10Hz e superior 




 Por fim, o último estágio de ganho, permitindo um ganho programável, consiste 
em um amplificador operacional (OPA2333 AIDGKR, Texas Instruments, Dallas, Texas) 
configurado em modo não-inversor, cujo resistor de ganho é um potenciômetro digital de 1% 
de tolerância (AD5272BCPZ-20-RL7, Analog Devices, Norwood, Massachusetts) com 1024 
passos (Figura 3.10). O potenciômetro possui uma rede resistiva que permite incrementar seus 
valores em 20Ω por passo. A atualização é realiza via comunicação I2C a uma taxa de 
100kbps. O cálculo do ganho se faz pela combinação das equações de ganho do amplificador 
operacional em modo não inversor (equação 5) com a equação de seleção resistiva do poten-
ciômetro digital (equação 6) 
 













 Assim, combinando a equação 5 e a equação 6 podemos encontrar o D (valor digi-
tal para seleção da rede resistiva no AD5272) de acordo com o ganho desejado. 
 
𝐷 =  




 Como o valor de R6 = 200Ω, e o valor de R = 20kΩ (valor máximo do potenciô-
metro), a equação pode ser resumida para: 
 𝐷 = 10,24(𝐺 − 1) (8) 
 
 
Figura 3.10: Estágio final com ganho programável, composto por um amplificador operacio-
nal (OPA2333) em modo não inversor cujo resistor de ganho é um potenciômetro digital 




3.4 ALIMENTAÇÃO E RECARGA DA BATERIA 
 A portabilidade necessária aos sensores exige que o sistema seja alimentado por 
bateria (íons-lítio 3,7V, 220mAh) e as características dos sinais que serão observados exige 
uma fonte de alimentação estável e de baixo ruído. Assim, temos a alimentação do sistema de 
acordo com a Figura 3.11 (3,3V digital, 3,3V analógico e -2,5V Analógico). A fim de melhor 
aproveitar a faixa útil de tensão da bateria (2,7 a 3,7V), utilizou um conversor charge-pump 
regulado (LTC3204-5, Linear technology®, Milpitas, Califórnia, EUA), de saída +5V para 
tensão de entrada entre 1,8V à 4,5V.  
 
Figura 3.11: Diagrama em blocos do sistema de alimentação, composto por um sistema de 
recarga para bateria íons-lítio, chave seletora para desacoplamento da bateria durante a recar-
ga, circuito charge-pump para maior aproveitamento da carga útil da bateria, regulador de 
tensão e desacoplamento para alimentação dos canais de eletromiografia e inversor de tensão 
para gerar fase negativa ao amplificador de instrumentação. 
 A recarga da bateria (íons-lítio 3,7V, 220mAh) é controlada pelo componente 
MC34671AEP (NXP, Austin, TX, EUA) (Figura 3.12a). Este circuito realiza uma recarga 
controlada, oferece proteção à bateria por sobretensão e indicação de carga completa. Dois 
pinos de saída são direcionados ao microcontrolador. O PPR_MCU indica que a bateria está 
carregando, o qual bloqueia o uso dos sensores para uso, trabalhando a favor da segurança ao 
sujeito sob avaliação. O CHG_MCU informa que a bateria está completamente carregada. 
Durante a recarga, o circuito charge-pump LTC3204-5 é desligado e a energização do sistema 
realizada diretamente da fonte externa, isolando a bateria do sistema, o que possibilita melhor 
controle da recarga. O regulador de tensão (LP5907MFX-3.3/NOPB, Texas Instruments, Dal-
las, Texas, EUA) consegue fornecer uma corrente de saída de até 250mA com queda de ten-
são de 0,15V e para corrente de até 50mA a queda de tensão máxima de 0,025V, amplitude de 




componentes analógicos foi realizado via indutor de microchoque e capacitores (Figura 
3.12b). O inversor de tensão (TPS60402-Q1, Texas Instruments, Dallas, Texas, EUA) fornece 
uma tensão regulada de -2,5V, com filtro LC para reduzir o ruído e diminuir ripple na saída 
(Figura 3.12c). A montagem dos circuitos conversores charge-pump e dos reguladores de 
tensão prosseguiu como orientado pelo fabricante. Os diodos de proteção (D1, D2 e D3) utili-
zados são do tipo RB521S30 (NXP, Austin, TX, EUA). O transistor Q2 desativa o conversor 
charge-pump no instante em que se conecta o módulo em um dispositivo de recarga (USB ou 
carregador com saída 5V). 
 
Figura 3.12: Circuito esquemático o sistema de recarga da bateria e alimentação do sistema. a) 
Circuito recarregador de bateria (MC34671, NXP®). b) Circuito charge-pump (IC2, 
LTC2304, Linear technology), regulador de tensão 3.3V analógico (VDDA) e digital (VDD). 
c) Circuito inversor de tenção -2,5V (VSS) para o amplificador de instrumentação. 
3.5 O SISTEMA DE CONTROLE: MICROCONTROLADOR 
 O controle de todo sistema envolve a recepção e transmissão dos dados, acesso e 
configuração do acelerômetro, giroscópio e magnetômetro, amostragem dos sinais de EMG e 
do footswitch, geração da tensão de referência via DAC e controle do ganho no último estágio 
de amplificação. A escolha do microcontrolador deu-se pela quantidade de memória RAM 




analógico linear, resolução do conversor, velocidade de processamento e baixo consumo. As-
sim, optou-se pelo microcontrolador KL17Z da NXP (MKL17Z128VFT4, NXP®, Austin, TX, 
EUA). A Tabela 3.4 apresenta todas as caraterísticas deste microcontrolador, importantes ao 
sistema desenvolvido. O microcontrolador trabalha com clock gerado por um cristal de 
8MHz, e internamente um multiplicador PLL (Phase Locked Loop) eleva esta frequência para 
24MHz como frequência de barramento interno. 
 
Tabela 3.4: Principais parâmetros do microcontrolador MKL17Z128VFT4 (NXP®, Austin, 
TX, EUA) 
Parâmetros Medidas 
Frequência de barramento 24MHz 
Memória RAM 32kB 
Memória Flash 128kB 
Tamanho do barramento 32 bits 
ADC Resolução 16bits 
Tempo de conversão 3,42µs 
Taxa máxima de amostragem 461ksps 
Timer 3 16bits 
SPI 2 12Mhz 
I2C 2 1MHz 
Pinos GPIO 40 
Consumo  6,40mA 
 
 O microcontrolador foi configurado para o máximo de sua otimização, mantendo 
frequência de barramento em 24Mhz, tempo de conversão de uma amostra em 3,42µs e 16 
bits de resolução, SPI para comunicação com o módulo NRF24L01 em 7MHz, I2C para co-
municação com os sensores (FXOS8700 E FXAS21002) em 400kHz e 100kHz para os poten-
ciômetros digitais e pinos GPIO para controle de interrupção. 
3.5.1 O firmware do módulo sensor 
 O firmware foi desenvolvido no ambiente Codewarrior® em linguagem C++. O 
fluxograma da Figura 3.13 ilustra as principais estruturas da programação e a Tabela 3.5 mos-
tra os parâmetros que cada sensor poderá ter configurado durante qualquer momento via inter-
face do usuário. Após as configurações de cada periférico, o código fica em um loop vazio, 




quisitado a ser configurado e, ao fim, envia uma confirmação de configuração e quais senso-
res foram configurados. Está confirmação é visível na interface usuário (ambiente Win-
dows®), assegurando que o dispositivo recebeu o comando, configurou e está aguardando o 
comando para iniciar aquisição. 
Tabela 3.5: Principais parâmetros de configuração dos sensores em cada módulo. 
Sensor Parâmetro Medida 
EMG 
Taxa amostragem 2kHz 
Resolução 16 bits 
Ganho 20 a 1000 
Acelerômetro 
Taxa de amostragem 200Hz 
Sensibilidade 2G/4G/8G 
Giroscópio 
Taxa de amostragem 200Hz 
Sensibilidade 250/500/1000/2000 º/s 
Magnetômetro Taxa de amostragem 200Hz 
Footswitch (FSR) 
Taxa amostragem 200Hz 
Resolução 16bits 
 
 Após realizar a inicialização de todos os periféricos do microcontrolador o pro-
grama fica rodando uma rotina aguardando o comando de configuração. Está rotina fica con-
tinuamente solicitando comandos de configuração ao módulo servidor. Quando este encami-
nha um comando válido, a rotina é liberada, prosseguindo para a rotina de configuração. Ao 
termino da configuração, o módulo encaminha uma mensagem de configuração, informando 
ao usuário a confirmação de configuração bem-sucedida. A partir deste momento, o sistema 
aguarda um novo comando, que pode ser para iniciar a aquisição de dados ou para reconfigu-
rar o módulo em algum parâmetro. Caso seja enviado um comando para iniciar a aquisição, o 
sistema se mantém dentro de uma rotina que aguarda a liberação da amostragem dos sensores 
ativados. A leitura da amostra é liberada quando os sensores acusam, via interrupção, que os 
próximos dados estão prontos para serem lidos. Os dados dos sensores são salvos em pacotes 
contendo 5ms de amostragem (62 bytes), conforme visto na Figura 3.14. Desta forma, cada 1 
segundo de amostragem equivale a 99,2kbps ou 12,4kBps de dados. Além disso, como toda 
transmissão sem fio está mais susceptível a perdas de dados, o sistema utiliza um buffer bidi-
mensional (420 linhas e 62 colunas) de 26kBytes (equivalente a dois segundos) para armaze-
namento e retransmissão automática, caso seja necessário. O buffer foi estruturado de forma 
circular do tipo FIFO (First in, First out). Assim, garantimos maior integridade dos dados, 






Figura 3.13: Fluxograma resumido das interações de controle do modulo sensor. 
 
 
Figura 3.14: Organização dos dados para cada 5ms, constituindo um frame de 62Bytes. O 
EMG amostra a 2kHz, assim teremos 10 amostras de 16 bits por canal multiplicadas por dois 
canais. O acelerômetro, magnetômetro e giroscópio amostram a 200Hz, assim teremos a 
amostra de um sensor (3 x 16) multiplicado por 3 sensores (3x3x16). O FSR amostra a 





 O correto funcionamento do sistema está condicionado aos tipos de avisos apre-
sentados. No módulo de sensor, um LED bicolor (verde-vermelho) informa os status de ativi-
dade do módulo. Basicamente, referem-se ao funcionamento e recarga da bateria. A Tabela 
3.6 apresenta um resumo dos avisos suas descrições. Durante a recarga, o sistema é desativa-
do, impedindo configuração, ativação ou amostragem, evitando que o equipamento seja utili-
zado enquanto está sendo carregado, assim garantindo a segurança do sujeito sob avaliação. 
Neste contexto, um aviso luminoso informa se a bateria está carregando (pisca apenas na cor 
vermelha, com frequência de 2Hz, na proporção 50%-50% (aceso – apagado). Quando a bate-
ria está completamente carregada, o aviso passará para cor verde, 2Hz e proporção 50%-%50. 
O Sistema só será liberado para uso quando o cabo de energia para recarga for desconectado. 
Durante a ativação do sistema, três diferentes tipos de aviso são fornecidos: aguardando con-
figuração, aguardando “start”, e amostrando. No primeiro, o aviso luminoso alterna entre ver-
de e vermelho a uma frequência de 2Hz e proporção 50%-50%. Após a configuração, o siste-
ma entra no status de aguarda ativação (comando start). Neste caso, o LED pisca na cor ver-
de, 1Hz, e proporção 20%-80%. Ao recebe o comando de start e entrar em funcionamento 
(amostragem e envio) o LED passa a piscar na cor verde, 1Hz e proporção 50%-50%. 
 
Tabela 3.6: Descrição dos avisos luminosos disponíveis no modulo de sensores 
Ocorrência Descrição 
Piscando apenas vermelho (2Hz) Bateria está carregando 
Piscando apenas verde (2Hz) Bateria completamente carregada 
Piscando intercalado verde-vermelho (2Hz) Sistema ativado, aguardando configuração 
Piscando verde (1Hz) 20%-80%  
(aceso-apagado) 
Sistema configurado, aguardando comando 
para iniciar amostragem 
Piscando verde 1Hz (50% - %50) Sistema amostrando e enviando os dados 
 
3.7 SOFTWARE DE INTERFACE COM O USUÁRIO 
 Uma interface amigável entre o usuário e o sistema é importante para um trabalho 




componentes), é importante um sistema online que permita acompanhar todo o período de 
amostragem, observar se os eletrodos estão bem posicionados, os ganhos ajustados, etc. Tais 
características permitem um trabalho mais eficiente, possibilitando observar, em tempo real, a 
qualidade dos dados amostrados, o que permite refazer o protocolo de teste logo em seguida 
caso necessário. O sistema desenvolvido foi criado na plataforma Visual Studio® 2013 da 
Microsoft®. As configurações mínimas recomendadas para rodar o programa: Processador 
1.6GHz, 2GB de RAM, Windows® 7 e tela com resolução de tela 1024x768. 
 A interface desenvolvida permite que o usuário configure qualquer um dos 8 mó-
dulos independentemente. Ao todo, são cinco abas: configuração, sinal EMG, sinal acelerô-
metro, sinal giroscópio, sinal magnetômetro e sinal footswitch. A aba de configuração permite 
ativar os canais de EMG e configurar o ganho de cada um isoladamente, possibilita configurar 
a sensibilidade do acelerômetro e do giroscópio e ativar os canais de footswitch. A Figura 3.15 
apresenta está interface de configuração. As funções destinadas para cada ícone podem ser 
observadas na Tabela 3.7. 
 Existem quatro ícones padrão (Figura 3.16) na barra de tarefas: novo, salvar, co-
nectar e protocolo. O primeiro permite criar uma nova aquisição, sendo possível selecionar o 
diretório que deseja salvar o arquivo e adicionar algumas informações básicas do sujeito 
(Figura 3.17). O segundo salva todos os dados recebidos em arquivos “.csv” no diretório sele-
cionado. Os dados salvos são organizados como visto na Figura 3.18. O terceiro ícone infor-
ma se o software está conectado com o módulo receptor, via USB. Caso o ícone esteja verde, 
a conexão está estabelecida. Caso esteja cinza (conexão não concluída), é possível clicar no 
ícone para forçar a conexão. Por fim, o ícone protocolo permite salvar as configurações atuais 
como um protocolo padrão de teste, facilitando reconfigurar os módulos com os mesmos pa-
drões. Ao clicar no ícone, será possível memorizar até quatro protocolos distintos. Além dis-
so, é possível descrever a aplicação, posição e outras informações de cada módulo. O acesso 






Figura 3.15: Interface geral para configurações dos módulos. Cada módulo pode ser configu-
rado independentemente nos parâmetros: ativação e controle do ganho para EMG, ativação e 
sensibilidade para o acelerômetro e giroscópio, ativação do footswitch.  
Tabela 3.7: Descrição dos ícones e suas funcionalidades. 
Ícone Descrição 
 
Novo – Cria um novo arquivo de sujeito para inicializar nova sequência de 
amostragem. 
 
Salvar – Salva todos os dados recebidos nos seus respectivos arquivos. 
 
Conexão – Informa se o sistema está conectado com o módulo servidos 
(verde – conectado; cinza- desconectado). 
 
Protocolo – Salva a configuração atual com sendo um novo protocolo pa-
drão. 
 
Configurar – Envia o comando de configuração, de acordo com os parâ-
metros selecionados, ao respectivo módulo 
 
Reset – Limpa as configurações e variáveis do módulo indicado. 
 
Registro – Permite registrar anotações relacionadas ao módulo. 
 
Stop – desativa a amostragem e limpa as variáveis dos sensores, mas retém 
a configuração 
 
Pausa – Pausa a amostragem, retém dados, variáveis e configuração. 
Aguarda comando Start para prosseguir a aquisição. 
 





Figura 3.16: Ícones padrão da barra de tarefas. 
 
 
Figura 3.17: Aba para criação de um novo arquivo de dados, descrição antropométrica do 
sujeito e seleção do diretório para salvar os arquivos. 
 
 Dentro da pasta criada para salvar os dados é criado um arquivo de texto “Proto-
colo_log”, o qual registra a configuração utilizada em cada módulo, bem como todas as des-
crições adicionadas durante as configurações.  
 Outra funcionalidade é o “Trigger”, o qual permite sincronização da aquisição de 
dados com outro dispositivo externo. Seu funcionamento pode ser temporizado, configurado 
em segundos de aquisição, ou por borda de transição na entrada de disparo (borda de subida 





Figura 3.18: Estrutura organizacional dos dados em arquivos “.csv”. 
 
  
Figura 3.19: Interface para registro de um novo protocole de teste. a) Possibilita a criação de 
até quatro protocolos distintos. b) Ao selecionar o protocolo que que será reconfigura, abre 
está aba permitindo descrever informações relevantes de cada módulo e renomea-lô como 
desejado. c) Para acessar o protocolo, basta ir em configurações, no meu principal, e selecio-




 A ativação e configuração dos módulos pode ser individual ou em grupo. Após 
selecionar os parâmetros desejados em cada módulo, é possível configurar todos simultanea-
mente clicando no ícone de “configuração” no quadrante “configuração sincronizada”. O 
mesmo conceito é valido para os comandos “start”, “stop”, “pause” e “reset”. 
 Durante a ativação do módulo, é habilitada uma janela gráfica para todos os sen-
sores ativados, em suas respectivas abas. A Figura 3.20 apresenta os gráficos do EMG, acele-
rômetro, giroscópio, magnetômetro e footshwitch. Assim, é possível observar, previamente, a 
qualidade dos dados e se os sensores estão fixados corretamente. 
 
 
Figura 3.20: Interface gráfica do EMG, acelerômetro, giroscópio, magnetômetro e footswitch, 




3.8 TESTE DE BANCADA 
 Os testes do equipamento foram realizados utilizando Osciloscópio Agilent 
Technologies® DSO-X 2014A, multímetro de mão Vonder série MDV5100, multímetro de 
bancada Tektronix, Keithley 2100 6½-Digitos e gerador de função Agilent Technologies® 
série 33522A. A bateria de testes ao qual o equipamento foi submetido consiste em: resposta 
em frequência versus ganho dos canais de eletromiografia, ganho do canal e linearidade do 
conversor analógico-digital do microcontrolador, ganho programado versus ganho real, res-
posta em frequência do acelerômetro e do giroscópio, ruído nas linhas de alimentação e na 
saída do canal de eletromiografia, taxa de retransmissão de pacotes em relação à distância e 
quantidade de módulos ativos, CMRR, tempo de recarga da bateria, consumo e durabilidade 
da bateria. 
 
3.8.1 Eletromiografia: ganho versus frequência 
 O teste foi realizado com a variação do sinal de entrada (senoidal) de 0,1Hz a 
10kHz utilizando o gerador de funções Agilent Technologies® série 33522A. A saída do canal 
foi medico utilizando o osciloscópio Agilent Technologies® DSO-X 2014A. A entrada e saída 
foram comparadas a fim de observar a defasagem e o ganho do sinal para cada frequência 
dentro do espectro. A entrada negativa do canal é aterrada, enquanto o a saída do gerador de 
função é conectada à entrada positiva do canal de EMG. A amplitude do sinal na entrada é 
selecionada a fim de sempre obter a maior amplitude na saída sem que haja saturação. Todas 
as medidas foram realizadas em cinco (N=5) repetições por um intervalo equivalente a cinco 
vezes o período do sinal utilizado, para os ganhos 20, 100, 500 e 1000. 
3.8.2 Ganho real versus ganho programado 
 O teste de ganho real foi realizado para a frequência de 200Hz, o qual se encontra 
na porção mediana da banda passante dos canais de EMG. As medidas foram realizadas com 
osciloscópio Agilent Technologies® DSO-X 2014A em cinco (N = 5) com duração de cinco 




forma a obter a maior amplitude na saída, sem que haja saturação. Os testes foram correlacio-
nados entre os mesmos canais e entre todos os canais, observando assim a reprodutibilidade 
dos canais. 
3.8.3 Linearidade do conversor analógico-digital 
 A linearidade do conversor foi medida utilizando um multímetro de bancada 
(Tektronik, Keithley 2100) de 6 ½ dígitos de resolução e 0,0038% de precisão. A medição foi 
realizada com uso do circuito apresentado na Figura 3.21, onde o potenciômetro é de 10kΩ, 
assegurando um sinal estável e com baixo ruído. A medição foi realizada em 25 passos no 
intervalo de 0,01V – 3,3V. Foram realizadas cinco (N=5) medições para cada passo no inter-
valor 0,01V a 3,3V. 
 
 
Figura 3.21: Configuração utilizada para teste da linearidade do conversor A/D. 
3.8.4 Resposta em frequência do acelerômetro e do giroscópio 
 A capacidade do acelerômetro e do giroscópio em fornecer a resposta em frequên-
cia corretamente dentro da faixa de avaliação da marcha (1 a 30Hz) é muito importante. As-
sim, um teste simples para observar essas características consiste em utilizar o conceito de 
barras vibrantes (Figura 3.22). Neste teste, a viga vibrará em uma frequência fundamental 
proporcional à massa em sua extremidade livre, o comprimento da barra e a componente de 
elasticidade do material. A força aplicada corresponde a um peso de 100g preso por um fio 






Figura 3.22: Estrutura montada para análise da frequência de vibração da viga. 
 Para a realização do experimento, uma viga de alumínio 2024-T3 foi fixada em 
uma das extremidades e na extremidade livre foi posicionado um módulo contendo o acele-
rômetro e giroscópio. A Tabela 3.8 apresenta as propriedades da viga utilizada. A fim de re-
duzir a interferência na medida por adicionar uma massa na extremidade livre foi utilizado um 
modulo contendo apenas o acelerômetro e o giroscópio. As medidas foram feitas para módu-
los diferentes. As frequências de vibração selecionadas fora: 2 Hz, 5Hz, 10Hz, 20Hz e 30Hz. 
 
Tabela 3.8: Propriedades da viga utilizada 
Propriedades Alumínio 2024-T3 
Comprimento l (m) 1 
Largura b (m) 0,0317 
Espessura h (m) 0,00317 
Densidade ρ0 (kg/m3) 2780 
Módulo elasticidade E (GPa) 72,4 
 
 A equação abaixo permite calcular a frequência de vibração da barra em funções 
















 Ruídos elétricos fazem parte de todo equipamento eletrônico. Assim, a mensura-
ção do quão presentes estão no sistema é imprescindível. Utilizou-se o osciloscópio, em aco-
plamento AC, para mensurar a amplitude do ruído nas fontes de alimentação (VDDD, VDDA 
e VSS) e na saída do canal de eletromiografia cujas entradas (positiva e negativa) estão conec-
tadas ao terra. Utilizando o osciloscópio configurado para amostragem em 1Msps, foram cole-
tados 5 segundos de dados e calculada a RMS (função RMS do MatLab®) desse intervalo de 
amostragem para todos os pontos desejados. Foram realizadas cinco (N=5) repetições para 
cada ponto. 
 
3.8.6 Taxa e retransmissão de pacotes 
 A transmissão de dados sem fio esbarra na dificuldade de transmitir a informação 
em um ambiente com muita poluição eletromagnética, como a gerada pelos roteadores WIFI, 
torres de celulares, etc. Assim, assegurar a confiabilidade da transmissão dos dados é quesito 
muito importante. O próprio módulo NRF24L01+ possui um contador de repetições de trans-
missão, sendo este contador reiniciado automaticamente a cada nova transmissão. Deste mo-
do, monitorando este contador e comparando a quantidade de retransmissões com a quantida-
de total transmitida (equação 10), temos um índice de qualidade do canal.  
 






 A distância entra transmissor e receptor e a quantidade de módulos ligados simul-
taneamente influenciam na qualidade da transmissão. Assim, calculou-se o índice para as dis-
tâncias de 1, 2, 5 e 10 metros, considerando 1, 2, 4 e 8 módulos ligados simultaneamente. O 
indicie foi calculado após 60 segundos de transmissão contínua de dados. Cada medida foi 





 O espectro eletromagnético pode comprometer seriamente a qualidade do sinal de 
EMG, principalmente os 60Hz da rede elétrica. Entretanto, esta é uma frequência importante 
no sinal de eletromiografia, contraindicando o uso de um filtro notch nesta frequência. Assim, 
como a radiação eletromagnética induz, em ambos os cabos dos eletrodos, quase a mesma 
tensão elétrica, um amplificador de instrumentação com alto nível de rejeição de modo co-
mum possibilita a remoção dos 60Hz induzidos pela rede. O teste de rejeição de modo comum 
dos canais de eletromiografia foi obtido conectando a saída do gerador de função nas entradas 
positiva e negativa dos canais de EMG. Um osciloscópio (Agilent Technologies® DSO-X 
2014A) foi utilizado para mediar a amplitude dos sinais de entrada e de saída do canal, vari-
ando a frequência de 0,1Hz a 10kHz, para ganho 10 do amplificador de instrumentação. 
3.8.8 Bateria 
 A bateria do sistema define a sua autonomia para o uso. Deste modo, a capacidade 
de carga da bateria, durabilidade de uso e tempo de recarga são critérios significantes. O con-
sumo de energia pelo sistema foi medido utilizando um multímetro, na escala de corrente, em 
série com a fase positiva da bateria. O sistema foi ligado e mantido em funcionamento até a 
total descarga da bateria. Em seguida, o sistema foi conectado ao carregador de bateria. Em 
ambos os casos, acionou-se um cronômetro para o tempo de cada ciclo. Foram realizadas cin-
co (N = 5) repetições para cada tipo de medida (consumo, duração de descarga e carga). 
3.9 SERVIDOR 
 O recebimento dos dados de cada módulo sensor é coordenado por um módulo 
servidor que gerencia oito canais de comunicação. Cada canal é composto por um módulo 
NRF24L01+. Gerenciar o recebimento de dados de todos os canais simultaneamente requer 
alto gasto computacional. Assim, foi utilizado o microcontrolador da série k64Z da NXP 
(MK64FN1M0VLL12, NXP, Austin, Texas, EUA), com frequência de barramento de 
120MHz. A comunicação com os módulos NRF24L01 é realizada via SPI, sendo os módulos 




(SPI0 e SPI1). Como o fluxo de dados é alto, optou-se em utilizar os dois canais SPI, que são 
independentes entre si, sendo cada periférico responsável por comunicar-se com quatro canais 
sem fio. A Figura 3.23 ilustra a interação do microcontrolador com cada um dos oito módulos 
NRF24L01. Buscando aumentar a sensibilidade do servidor, foi utilizada uma antena cerâmi-
ca de 3dB para um dos módulos (2450AT58A100, Johanson Technology, Camarillo, Califór-
nia, EUA). Os dados recebidos são enviados, via USB 2.0, ao software de interface. 
 
 
Figura 3.23: Diagrama em blocos do módulo servidor e seus oito canais de comunicação sem 
fio. Os dados recebidos são encaminhados via USB a um notebook ou microcomputador cujo 
software de interface esteja instalado. 
 
 A fim de que todos os canais sejam atendidos com a mesma prioridade, o servidor 
trabalha utilizando um vetor circular do tipo FIFO para atendimento das interrupções. Assim, 
todos os canais levaram o mesmo tempo para serem atendidos, independente da ordem em 
que se encontrem dentro da estrutura condicionada.  
 O envio dos dados para a USB ocorre quando os 62bytes, referentes a um interva-
lo de 5ms de amostragem, é recebido. Em seguida, os dados são organizados como na Figura 
3.24a, para que, quando enviado pela USB, o software de interface possa identificar de qual 
módulo são os dados, quais são os dados e a taxa de retransmissão deste pacote de dados. O 
cabeçalho é importante, pois os pacotes enviados pela USB podem ser de dois tipos: dados 
(65bytes – cabeçalho mais dados) ou configuração (4bytes). O pacote de configuração opera 
como resposta do módulo referente à configuração dos sensores (Figura 3.24b). Quando os 




cada caixa de seleção mudam de cor para verde. Isto confirma que os módulos estão comuni-
cando e configurados (Figura 3.25). 
 
 
Figura 3.24: a) Pacote de dados contendo cabeçalho e os dados a serem enviados via USB 
após recepção pelo servidor. b) Pacote de dados de confirmação da configuração do módulo. 
Neste caso, nível lógico alto implica que o sensor está configurado. 
 
 
Figura 3.25: Indicador de que o módulo está configurado, pronto para iniciar aquisição. 
3.10 VALIDAÇÃO DA ELETROMIOGRAFIA 
 O procedimento experimental consiste em mediar atividade elétrica do músculo 
primeiro interósseo dorsal (FDI, do inglês First Dorsal interosseous) evocada pela abdução 
do indicador da mão direita. O procedimento inicia-se com o posicionamento do sujeito, sen-
tado, a uma distância de 60 cm do monitor (Samsung SyncMaster 713N, 17’’). O antebraço e 
a mão direita de cada sujeito permaneceram estendidos e foram imobilizados em um suporte 
sobre uma mesa (Figura 3.26). O dedo indicador foi imobilizado separadamente formando um 
ângulo de 90 graus com polegar. A articulação do braço em relação ao antebraço foi mantida 






Figura 3.26: Fixação da mão e posicionamento dos eletrodos para validação do eletromiogra-
fo. 
 A medição da força de abdução do dedo indicador da mão direita foi realizada por 
um transdutor de força piezorresistivo (Flexiforce A201, Tekscan), perpendicularmente posi-
cionado sobre o dedo, entre as falanges distal e média. O sinal do transdutor de força foi am-
plificado e convertido para digital (DAQ USB-6002, National Instruments) a uma taxa de 
amostragem de 100 Hz. Um sistema desenvolvido em LabVIEW (National Instruments) foi 
utilizado para aquisição do sinal de força, aplicar filtro passa-baixas digital (filtro Butterworth 
de 4ª ordem com frequência de corte de 30 Hz), fornecer um feedback visual da força desen-
volvida pelo sujeito e armazenar os dados para processamento posterior (GERMER e ELIAS, 
2016). 
 
3.10.1 Procedimento experimental 
 Cada sessão experimental ocorre uma explicação ao sobre o procedimento expe-
rimenta. Em seguida, solicita-se que o sujeito realizasse três repetições da máxima força de 




cada repetição. A contração voluntária máxima (MVC, do inglês Maximum Voluntary Con-
traction) foi considerada como o valor máximo da força realizada pelo sujeito nas três repeti-
ções. 
 Após a realização da MVC, os sujeitos foram submetidos a tarefas de força de 
contração isométrica do FDI em um nível de 10%, 20%, 30%, 40 e 50% da MVC. Cada teste 
teve duração de 15 s, no qual o sujeito tem 3 segundos para estabilizar (tentar manter a con-
tração o mais constante possível) a força dentro da faixa estabelecida. Foram realizadas três 
repetições para cada nível de forca com intervalos de 30 segundos cada. Ao todo, são 15 tare-
fas realizadas pelo sujeito, sendo aleatorizadas a ordem de execução.  
3.10.2 Analise dos dados 
 Todas as análises foram realizadas no Matlab® (The MathWorks). Os dados da 
força foram filtrados digitalmente por um filtro passa-baixas (Butterworth 6ª ordem e fre-
quência de corte em 30 Hz). Os sinais de EMG foram filtrados digitalmente por um filtro pas-
sa-faixa (Butterworth 6ª ordem para faixa de passagem: 10-1000 Hz). Em seguida, foram re-
movidos os três primeiros segundos e o último 0,5 segundo, mantendo um intervalo de 11,5 
segundos, para então, calcular o valor RMS do sinal em janela de 250ms. Logo após, calcula-
se o valor médio do sinal RMS. A força, após a filtragem, calcula-se o valor médio exercido 
durante o intervalo de 3 a 14,5 segundos. Por fim, normaliza a força e o valor da RMS em 
função da força máxima. 
3.11 TESTE PILOTO DO SISTEMA PARA ANÁLISE DA MARCHA 
 O sistema para análise da marcha desenvolvido permite capturar dados cinemáti-
cos de até oito sensores simultaneamente. Isso permite que sejam avaliados todos os segmen-
tos dos membros inferiores. O presente projeto foi aprovado pelo Comitê de Ética em Pesqui-
sa da Universidade Estadual de Campinas (UNICAMP), parecer CAAE 
62580916.5.0000.5404. Os indivíduos selecionados receberam uma explicação detalhada dos 
procedimentos do estudo e assinaram um termo de consentimento livre e esclarecido. A coleta 
de dados foi realizada no Laboratório de Engenharia de Reabilitação, Departamento de Enge-




 Neste teste piloto, os módulos foram posicionados bilateralmente nas seguintes 
regiões: porção central da tíbia anterior, porção medial da coxa, espinha ilíaca anterossuperior 
(Figura 3.27). No entanto, a análise dos dados se dará unilateralmente devido a quantidade de 
dados coletados e, sendo o objetivo principal a validação do equipamento em campo. Foram 
observados os músculos vasto medial, vasto lateral, semitendinoso, tibial anterior e gastroc-
nêmio lateral. Os eletrodos (Ag/AgCl – descartáveis autoadesivos) utilizados possuem 10mm 
de diâmetro e espaçamento de 20mm. Primeiramente, foi realizada a limpeza da pele usando 
algodão embebido em álcool, para retirar a oleosidade cutânea, e assim diminuir a impedância 
da mesma. Após a limpeza, os eletrodos de detecção foram posicionados sobre o ventre da 
musculatura analisada, identificada através da palpação durante uma contração isométrica 
resistida, seguindo a orientação das fibras musculares, conforme orientado por SENIAM, 
2017 (Surface ElectroMyoGraphy for the Non-Invasive Assessment of Muscles). Os footswit-
ches (FSRs) foram acoplados na cabeça do primeiro metatarso e no calcanhar (Figura 3.28), 
através de fita dupla face e esparadrapo antialérgico, em ambos os pés. A taxa de amostragem 
foi 2000Hz para eletromiografia, e 200Hz para acelerômetro, magnetômetro, giroscópio e 
footswitch. 
 As coletas dos dados ocorreram por um percurso de 10 metros, em linha reta, sem 
obstáculos e sincronizada por um metrônomo (70 passos por minutos). Cada voluntário de-
ambulou 3 vezes pelo percurso descrito. O teste piloto foi realizado com oito voluntários 
(Tabela 3.9).  
Tabela 3.9: Características antropométricas dos voluntários. 
 Homens 
Amostras (N) 3 
Idade (anos) 27± 5 
Altura (m) 1,69 ± 0,23 






Figura 3.27: Posicionamento dos eletrodos para avaliação da marcha. Os eletrodos de eletro-
miografia foram posicionados nos músculos vasto medial, vasto lateral, semitendinoso, tibial 
anterior e gastrocnêmio lateral. O acelerômetro, giroscópio e magnetômetro foram posiciona-
dos na porção medial da coxa e da tíbia e no dorso do pé. 
 
Figura 3.28: Posicionamento dos sensores FSR para detecção dos estágios da marcha, sendo 
um sensor na cabeça do primeiro metatarso e outro no calcanhar. 
 Os resultados foram comparados através da frequência média do espectro de po-
tência e através o índice largura a meia altura (FWHM, do inglês full width at half maximum). 
A frequência mediana consiste no valor de frequência que divide o espectro de potência do 
sinal em duas regiões de igual potência. Enquanto que a FWHM mede a largura do espectro, 
considerando o pico como altura máxima, sendo a largura medida (entre os extremos) para o 






 A Figura 4.1 mostra o equipamento desenvolvido contendo os oito módulos sen-
sores, o servidor (para recepção dos dados amostrados) e a interface do usuário em ambiente 
Windows®. A Figura 4.2 apresenta o desenvolvimento e montagem do hardware desenvolvido 
para o servidor e a Figura 4.3 para os módulos sensores. Cada módulo sensor pesa 135±15g. 
 
 
Figura 4.1: Sistema desenvolvido contendo oito módulos sensores, servidor, e interface em 
ambiente Windows®. 
 
   





Figura 4.3: Montagem do módulo sensor. 
4.1 TESTES DE BANCADA 
4.1.1  Eletromiografia: ganho versus frequência 
 A resposta ganho versus frequência dos canais de eletromiografia caracterizam a 
sua capacidade do dispositivo em selecionar o sinal desejado, ao mesmo tempo em que se 
rejeita os sinais indesejados. A Figura 4.4 apresenta a curva ganho versus frequência, para 
magnitude e fase, do canal A e canal B no módulo M1. Foi possível medir a defasagem para o 
ganho 20, 100 e 500, pois os sinais de entrada para ganho de 1000 são de amplitude muito 
baixa, impossibilitando o cálculo da defasagem. A atenuação na banda baixa do sinal (f < 
10Hz) foi de 60dB/década, equivalente a um filtro de terceira ordem. Enquanto que para a alta 
do sinal (Fcs > 1kHz) o sinal foi atenuado em 40dB/década, equivalente a um filtro de segun-
da ordem. Durante toda a banda passante do canal, a fase do sinal é pouco modificada, pois 
nesta região a defasagem em função da frequência é baixa. O uso de capacitores com tolerân-
cia de 10% e resistores de 1% de tolerância assegurou a baixa variação do ganho entre canais 








Figura 4.4: Resposta em frequência (amplitude e fase) dos dois canais de EMG do módulo 
M1. 
4.1.2 Ganho real versus ganho programado 
 A exatidão no ganho dos canais é limitada pela faixa de tolerância dos resistores 
(1%) e capacitores (10%) utilizados. O potenciômetro digital utilizado para controle do ganho 
possui tolerância de até 3% nas extremidades e de 1% para o intervalo de 500 a 18kΩ. O grá-
fico da linearidade foi traçado com base na equação 8. O gráfico da Figura 4.5 mostra a rela-
ção entre o ganho desejado e o ganho real obtido para os dois canais do módulo 1. Aplicando 
regressão linear, obtivemos um R2 = 0,9998. A variação entre o real e o esperado foi inferior a 
3% garantindo uma confiabilidade significativa no controle do ganho. 
 
 





4.1.3  Linearidade do conversor analógico-digital 
 O gráfico da Figura 4.6 apresenta a linearidade do conversor A/D comparando 
com o medido por um multímetro de bancada (Tektronix, Keithley 2100 6½-Digitos) com os 
dados convertidos pelo conversor analógico-digital do microcontrolador. Após regressão line-
ar simples obteve-se R2 = 0,99993. Nota-se que nas extremidades ocorre uma distorção do 
sinal, principalmente próximo ao fundo de escala, necessitando uma correção ou evitar o uso 
desta região, correspondente aos 5% finais da escala. 
 
Figura 4.6: Resposta do conversor AD em comparação do sinal real e sua linearidade. 
4.1.4 Resposta em frequência do acelerômetro e do giroscópio 
 O gráfico da Figura 4.7 mostra a resposta do acelerômetro para dois comprimen-
tos de hastes distintos (1,125 fornecendo 2Hz e 0,71 metros fornecendo 5Hz). 
 




 A Tabela 4.1 e Tabela 4.2 apresentam os dados do acelerômetro e do giroscópio 
para os três módulos, nas condições estabelecidas. Quanto maior o tamanho da haste, menor a 
frequência de vibração e mais preciso a medição da frequência O posicionamento do sensor, a 
fixação da haste em um suporte, as corretas medições do tamanho da haste podem interferir 
na frequência medida. Ainda que as frequências mediadas pelo acelerômetro e o giroscópio 
apresentação certa diferença com o valor encontrado pela equação 8, é possível observar que 
estão significativamente próximas aos valores calculados. 
Tabela 4.1: Resposta em frequência do acelerômetro para três módulos diferentes (N = 5, mé-






Módulo 1 Módulo 2 Módulo 3 
2Hz L = 1,125 m 2,0014 Hz 2,08±0,01 2,02±0,01 2,05±0,02 
5Hz L = 0,710 m 5,0247 Hz 4,79±0,01 4,81±0,01 4,79±0,02 
10Hz L = 0,500 m  10,1319 Hz 11,04±0,04 10,93±0,05 11,18±0,07 
20Hz L = 0,35 m 20,6773 Hz 18,92±0,08 18,52±0,03 18,85±0,09 
30Hz L = 0,29 m 30,1185 Hz 31,76±0,04 32,24±0,04 31,92±0,03 
 
 
Tabela 4.2: Resposta em frequência do giroscópio para três módulos diferentes (N = 5, média 






Módulo 1 Módulo 2 Módulo 3 
2Hz L = 1,125 m 2,0014 Hz 2,05±0,02 2,03±0,03 2,01±0,03 
5Hz L = 0,710 m 5,0247 Hz 4,77±0,03 4,79±0,07 4,78±0,04 
10Hz L = 0,500 m  10,1319 Hz 10,84±0,02 10,73±0,02 10,88±0,03 
20Hz L = 0,35 20,6773 Hz 18,22±0,03 18,12±0,01 18,25±0,02 






 Os ruídos elétricos presentes no sistema podem ser visto na Tabela 4.3, o qual 
apresenta o valor RMS, medido com o osciloscópio em acoplamento AC, para as linhas de 
alimentação e a saída dos canais de EMG no módulo M1. A Tabela 4.4 apresenta os níveis de 
ruído RMS presente nas linhas de alimentação. De acordo com as tabelas é possível observar 
que o sistema apresenta baixa geração de ruído nas fases de alimentação e, embora o ruído 
tende a aumentar com o ganho, o ruído na saída dos canais de EMG são de baixa amplitude. 
 
Tabela 4.3: Ruído intrínseco (µVRMS) ao circuito durante o aterramento das entradas, positiva 
e negativa, dos canais de EMG do módulo M1 (média ± desvio padrão para N = 5). 
 Canal A Canal B 
Ganho = 20 3,04±0,18 µVRMS 3.32±0,27 µVRMS 
Ganho = 100 3,81±0,54 µVRMS 4,94±0,41 µVRMS 
Ganho = 500 7,27±1,26 µVRMS 6,31±1,12 µVRMS 
Ganho = 1000 8,89±1,47 µVRMS 8,55±1,39 µVRMS 
 
Tabela 4.4: Ruído nas fases para alimentação dos oito módulos desenvolvidos (média ± des-
vio padrão para N = 5). 
Módulo VDDD VDDDA VSS 
M1 16,14±0,38 µVRMS 15,22±0,23 µVRMS 18,29±0,25 µVRMS 
M2 21,91±0,41 µVRMS 19,89±0,21 µVRMS 21,91±0,21 µVRMS 
M3 18,11±0,12 µVRMS 17,72±0,19 µVRMS 17,22±0,77 µVRMS 
M4 17,67±0,23 µVRMS 16,51±0,44 µVRMS 20,45±0,67 µVRMS 
M5 19,24±0,91 µVRMS 18,13±0,59 µVRMS 19,27±0,46 µVRMS 
M6 15,31±0,87 µVRMS 14,32±0,15 µVRMS 19,13±0,34 µVRMS 
M7 15,98±0,15 µVRMS 15,05±0,37 µVRMS 19,56±0,10 µVRMS 
M8 22,12±0,17 µVRMS 19,98±0,12 µVRMS 20,71±0,61 µVRMS 
 
4.1.6 Taxa de retransmissão de pacotes 
 A transmissão de dados sem fio precisa transferir a informação dos módulos sen-
sores com a maior confiabilidade possível, assegurando que todos os dados sejam transmiti-




em ambientes fechados com três metros de largura e 13 metros de comprimento. Está re-
transmissão, assegura que todos os dados sejam recebidos, checados e confirmados. Além 
disso, estes dados são retransmitidos quantas vezes forem necessárias, até que haja sua con-
firmação. Somente então, será transmitido um novo pacote de dados. A medida em que se 
aumenta a distância entra o módulo sensor e o modulo servidor, aumenta-se a taxa de re-
transmissão, assim como quanto maior o número de sensores trabalhando simultaneamente, 
maior será a perda de pacotes devido ao aumento da poluição eletromagnética na faixa dos 
2.4GHz. 
Tabela 4.5: Taxa de retransmissão (em %) dos dados do módulo M1 em função da distância e 
da quantidade de módulos simultaneamente (N = 5, média ± desvio padrão). 
 1 módulo 2 módulos 4 módulos 8 módulos 
1 metro 0,3±0,1 % 0,6±0,1 % 0,9±0,3 % 1,3±0,4 % 
2 metros 0,3±0,1 % 0,7±0,1 % 1,2±0,2 % 2,3±0,3 % 
5 metros 1,4±0,1 % 2,9±0,1 % 4,5±0,1 % 6,9±0,5 % 
10 metros 2,5±0,1 % 5,1±0,2 % 7,9±0,4 % 11,8±0,6% 
4.1.7 CMRR 
 A principal fonte de ruído eletromagnético presente no ambiente é o da rede elé-
trica (60Hz), o qual não é recomendável, pois a frequência de 60Hz constitui uma importante 
componente no sinal eletromiográfico. Assim, como esse ruído propagará igualmente aos ca-
bos dos canais de EMG, rejeitar esse sinal pela subtração do sinal comum ás duas entradas, 
garantirá uma maior imunidade ao ruído eletromagnético gerado pela rede. Assim, a razão de 
rejeição em modo comum, na faixa de 1 a 100Hz, para os oito módulos pode ser vista na Ta-
bela 4.6. O gráfico na Figura 4.8 apresenta a CMRR (dB), ao longo do espectro para os dois 
canais do módulo M1. Deste modo, percebemos que o sistema desenvolvido possui uma alta 
capacidade de rejeitar o sinal de 60Hz da rede sem que haja atenuação à componente 60Hz do 





Tabela 4.6: Rejeição em modo comum para os 16 canais desenvolvidos para faixa de 1Hz a 
100Hz (N=5). 
Módulo  Rejeição  Módulo  Rejeição 
M1 
Canal A 114,1±1,5 dB  
M5 
Canal A 119,5±0,6 dB 
Canal B 112,2±0,9 dB  Canal B 118,7±1,9 dB 
M2 
Canal A 123,6±1,9 dB  
M6 
Canal A 112,1±1,3 dB 
Canal B 118,4±1,1 dB  Canal B 116,3±1,7 dB 
M3 
Canal A 115,2±1,2 dB  
M7 
Canal A 113,9±0,5 dB 
Canal B 121,3±2,2 dB  Canal B 124,1±1,5 dB 
M4 
Canal A 109,1±1,7 dB  
M8 
Canal A 114,4±0,7 dB 





Figura 4.8: CMRR dos dois canais de EMG do módulo M1 por frequência. 
4.1.8 Bateria 
 A autonomia energética do sistema precisa garantir um tempo de coleta de dados 
suficientes para avaliação da marcha humana. Para a maioria das aplicações, 15 minutos é 




pacidade de armazenamento da bateria, tempo de uso e tempo de recarga (N = 5, média ± 
desvio padrão). O sistema desenvolvido apresenta uma ótima autonomia pois pode manter seu 
funcionamento contínuo por algumas horas (5h). O tempo de recarga é alto, pois a corrente 
máxima está limitada em 150mA, evitando aquecimento da bateria. 










M1 220 39,4±3,4 320±15 114±15 
M2 220 38,3±2,9 335±12 131±20 
M3 220 41,4±2,5 310±24 90±25 
M4 220 37,7±3,1 352±27 121±13 
M5 220 38,1±2,1 329±31 119±25 
M6 220 39,5±1,6 316±10 145±39 
M7 220 40,4±2,9 321±19 135±18 
M8 220 33,1±3,5 362±27 127±22 
 
4.2 VALIDAÇÃO DA ELETROMIOGRAFIA 
 A medida que um músculo aumenta a força exercida, mais fibras musculares são 
recrutas e maior será a amplitude RMS do sinal eletromiográfico. A Figura 4.9 apresenta o 
gráfico RMS versus força, normalizado, para o musculo FDI, com o intervalo de confiança de 
95% (Excel®, 2016). As amostras foram coletadas utilizando o canal A do módulo M4. O 
gráfico da Figura 4.10 apresenta a frequência mediana no espectro de potência para as amos-
tras coletadas, enquanto que no gráfico da Figura 4.11 pode ser visto o espectro de potência 
para o sujeito 1, o qual pode ser visto a maior concentração do espectro contido dentro da 
faixa dos 10 aos 500Hz, ainda que a frequência de corte do filtro passa-baixa seja em 1kHz. A 
fim de realizar uma comparação por amostragem, se todos os canais apresentam o mesmo 
padrão, foram selecionados oito (8) canais aleatoriamente e seus respectivos valores RMS 
para o eletromiografia, em contração de 10% da MVC, podem ser vistos na Tabela 4.8. Todos 
os canais apresentaram valores de amplitude RMS na mesma faixa de intensidade, indicando 
compatibilidade entre os canais. As variações podem ser explicadas por fadiga muscular, dife-

















Figura 4.11: Espectro de potência do sinal de sEMG do sujeito 1 para as cinco intensidades de 
força coletadas pelo canal A do módulo M4. 
 
Tabela 4.8: Teste de aleatoriedade dos canais de EMG avaliados sob a relação RMS vs Força 
(10% MVC) e frequência mediana (N=1, em 3 repetições). 
 Canal EMG (RMS) Frequência Mediana 
M1 
ChA 23,27 ± 0,70 112,74±0,67 
ChB 23,31 ± 0,44 113,54±2,53 
M4 
ChA 22,74 ± 0,64 115,77±1,56 
ChB 22,41 ± 0,87 116,80±1,94 
M6 ChA 22,55 ± 0,77 117,85±2,33 
M7 ChA 22,84 ± 1,16 114,67±0,85 
M8 
ChA 22,63 ± 1,17 115,48±0,77 
ChB 23,81 ± 0,18 115,25±1,58 
M4* ChB 21,41 ± 1,69 98,77±13,37 
* Média RMS do EMG para contração 10%MVC encontrada durantes os testes de força vs 





4.3 TESTE PILOTO DO SISTEMA PARA ANÁLISE DA MARCHA 
 A marcha humana e composta por uma sequência rítmica e repetitiva de eventos. 
A Figura 4.12 mostra todos os dados, não tratados, obtidos pelo módulo M2 posicionado so-
bre a porção medial da tíbia direita. Podemos ver a sequência rítmica no decorrer de 5 passos 
consecutivos. Dentre todos os sensores, o magnetômetro foi o que demonstrou pior qualidade 
no sinal para avaliação da locomoção 
 
 
Figura 4.12: Dados brutos obtidos com módulo posicionado na tíbia direita. A eletromiografia 
coletada do musculo gastrocnêmio lateral (dGL), tibial anterior (dTA). O acelerômetro, mag-
netômetro e giroscópio para os eixos anteroposterior (dAccz, dMagz e dGirz), látero-lateral 
(dAccx, dMagx e dGiry) e craniocaudal (dAccy, dMagy e dGirx). Os footswitches posiciona-




  Ao separar os dados em passadas, podemos visualizar os padrões cíclicos ao 
longo de cada passo. Assim, as Figura 4.13, Figura 4.14, Figura 4.15 e Figura 4.16 apresen-
tam o mapeamento das fases da marcha ao longo da passada para o acelerômetro, giroscópio, 
magnetômetro e eletromiografia de superfície. A orientações dos eixos dos sensores coinci-
dente com os eixos do corpo humano. Assim, ao eixo longitudinal temos o eixo y do acelerô-
metro e magnetômetro e eixo x para o giroscópio, ao eixo médio-lateral o eixo x do acelerô-
metro e magnetômetro e eixo y do giroscópio, ao eixo anteroposterior os eixos x do acelerô-
metro, magnetômetro e giroscópio. Após filtro passa-alta em 0,5Hz para remoção de sinal 
continuo, podemos identificar visualmente cada fase dentro do ciclo da marcha com facilidade 
para o acelerômetro e o giroscópio.  
 
 
Figura 4.13: Resposta do acelerômetro, em duas passadas, e a identificação dos ciclos da mar-






Figura 4.14: Resposta do giroscópio, em duas passadas, e a identificação dos ciclos da marcha 
para o módulo posicionado na porção medial da tíbia direita. 
 
 
Figura 4.15: Resposta do magnetômetro, em duas passadas, e a identificação dos ciclos da 




 A contração muscular durante a marcha é de baixa intensidade, uma vez que o ato 
de caminha tem como caracteriza uma alta eficiência energética, o que permite caminharmos 
por várias horas consecutivas. A ativação cíclica e coordenada dos músculos possibilita a de-
ambulação do sujeito e o controle do equilíbrio durante a caminhada. A Figura 4.16 apresenta 
a ativação dos músculos gastrocnêmio lateral e do tibial anterior durante duas passadas. Após 
calcular a RMS do sinal, é possível idêntica o tempo de ativação do musculo durante a passa-
da, o qual vemos a maior ativação do GL durante o final da fase de apoio e para o TA anterior 
uma ativação durante os primeiros instantes da fase de apoio e ao final da fase de balanço. 
 
 
Figura 4.16: Ativação muscular detectada pela eletromiografia de superfície. Eletrodos posi-
cionados no musculo Tibial Anterior (TA) e Gastrocnêmio Lateral (GL). Os dois primeiros 
sinais correspondem aos dados brutos, os dois centrais à RMS dos sinais anteriores e os dois 
últimos aos footswitches posicionados no calcanhar (FsrC) e metatarso (FsrT). Os dados cor-





 A análise da marcha através dos dados do acelerômetro e giroscópio pode ser rea-
lizada por diversas formas. Neste teste piloto, comparou-se os dados através da frequência 
mediana e da largura a meia altura (FWHM) no espectro de frequência do sinal. A Tabela 4.9 
apresenta os dados do acelerômetro e do giroscópio posicionados sobre a porção medial da 
tíbia.  
Tabela 4.9: Frequência mediana e largura a meia altura (FWHM) no espectro em frequência, 
para o intervalo de uma passada, para acelerômetro e giroscópio posicionados na posição cen-
tral da tíbia (N = 5, média ± desvio padrão).  
 Acc x Acc y Acc z Gir x Gir y Gir z 
S1 
Mediana 12,83±1,02 4,01±0,42  6,78±0,61  5,41±0,38 3,46±0,29 4,84±0,39 
FWHM 5,21±0,68 4,05±0,16 4,98±0,56 5,15±0,72 4,98±0,6 6,16±0,18 
S2 
Mediana 9,82±0,46 3,82±0,33  4,75±0,77 3,78±0,27 3,25±0,39 4,01±0,15 
FWHM 5,49±1,38 4,94±0,45 4,88±0,97 4,07±0,20 4,74±0,09 4,76±0,39 
S3 
Mediana 9,46±0,69 3,24±0,23 6,44±1,00 3,89±0,26 3,65±0,08 4,52±0,37 
FWHM 5,41±63 4,46±0,44 6,33±1,49 4,64±0,92 3,72±0,36 4,73±0,21 
 
 O sensor posicionado sobre a coxa apresentou as médias vistas na Tabela 4.10 
para o acelerômetro e giroscópio. Neste caso, o eixo longitudinal corresponde ao eixo x do 
acelerômetro e eixo y do giroscópio, o eixo médio-lateral ao eixo y do acelerômetro e eixo x 
do giroscópio, e o eixo anteroposterior ao eixo z para ambos sensores. Assim como o sensor 
posicionado na tíbia, o posicionado sobre a coxa apresentou semelhança entre os sujeitos S2 e 
S3 e diferença entra o sujeito S1 para com o S2 e o S3.  
Tabela 4.10: Frequência mediana e largura a meia altura (FWHM) no espectro em frequência, 
para o intervalo de uma passada, para acelerômetro e giroscópio posicionados na posição cen-
tral da coxa (N = 5, média ± desvio padrão). 
 Acc x Acc y Acc z Gir x Gir y Gir z 
S1 
Mediana 9,52±0,34 9,47±0,51 11,05±0,47 9,99±0,54 10,67±0,39 13,72±0,82 
FWHM 4,01±0,12 4,91±0,38 6,48±0,52 5,66±0,53 5,92±0,39 ± 5,56±0,53 
S2 
Mediana 3,92±0,75 4,34±0,35 4,74±0,69 8,58±0,56 7,39±0,91 6,06±0,67 
FWHM 4,29±0,79 4,95±0,27 5,17±0,27 7,58±0,79 3,43±0,19 5,72±0,45 
S3 
Mediana 7,75±0,74 4,99±0,27 4,17±1,06 9,18±1,15 7,34±0,82 7,64±1,21 





 Os sensores posicionas sobre a espinha ilíaca direita ( e na região sacral entra as 
vértebras L5 e S1 (Tabela 4.12) apresentaram diferenças entre si, sendo que o sensor na espi-
nha ilíaca não acompanhou a tendência de diferenciação entre o sujeito S1 e os sujeitos S2 e 
S3. No entanto, o sensor na região sacral apresentou diferença estatística entre os sujeitos S1, 
S2 e S3, sendo S1 diferente de S2 e S3, enquanto S2 e S3 não diferiram entre si.  
Tabela 4.11: Frequência mediana e largura a meia altura (FWHM) no espectro em frequência, 
para o intervalo de uma passada, para acelerômetro e giroscópio posicionados na posição es-
pinha ilíaca direita (N = 5 passos consecutivos, média ± desvio padrão). 
 Acc x Acc y Acc z Gir x Gir y Gir z 
S1 
Mediana 6,16±0,29 4,72±0,22 7,71±0,29 4,33±0,11 5,79±0,92 5,28±0,15 
FWHM 6,69±0,37 5,47±0,37 4,53±0,10 5,95±0,94 4,87±0,21 ± 5,32±0,26 
S2 
Mediana 3,63±0,39 4,06±0,22 3,93±0,65 3,68±0,41 3,48±0,35 3,13±0,91 
FWHM 4,53±0,95 10,59±0,93 5,03±0,51 5,43±0,49 4,45±0,33 5,59±0,88 
S3 
Mediana 3,34±0,77 3,62±0,98 4.87±0,91 4,94±0,15 3,79±0,25 3,02±0,18 
FWHM 4,25±0,63 4,85±0,55 4,01±0,89 3,87±0,94 3,91±0,55 4,28±0,27 
 
Tabela 4.12: Frequência mediana e largura a meia altura (FWHM) no espectro em frequência, 
para o intervalo de uma passada, para acelerômetro e giroscópio posicionados entre as vérte-
bras L5 e S1 (N = 5 passos consecutivos, média ± desvio padrão). 
 Acc x Acc y Acc z Gir x Gir y Gir z 
S1 
Mediana 3,99±0,51 4,82±0,34 5,21±0,39 14,56±0,97 3,22±0,54 3,11±0,27 
FWHM 5,58±0,32 6,81±0,13   5,43±0,39 ± 6,27±0,62 5,28±0,53 5,05±0,63 
S2 
Mediana 3,25±0,44 7,04±0,43 3,48 ±0,93 4,39±0,71 4,68±0,56 3,14±0,55 
FWHM 4,46±0,27 10,58±0,79 4,54±0,19 5,03±0,27 5.43±0,78 5,59±0,45 
S3 
Mediana 3,34±0,27 4,22±0,74 3,82±0,82 4,87±0,67 4,33±0,33 3,24±0,51 







 A avaliação da marcha humana, seja para estudo do mecanismo locomotor, auxili-
ar o diagnostico ou interagir com um mecanismo de intervenção no distúrbio locomotor, tem 
um papel fundamental na saúde do indivíduo. O equipamento desenvolvido tem a finalidade 
de obter dados para estudo da marcha humana dentro classe dos dispositivos Wearables. Isso 
permite estudar os padrões observados pela eletromiografia, acelerômetros e giroscópios, du-
rante a marcha, para emprega-los no dia-a-dia como ferramenta de auxílio e intervenção. Co-
mo exemplos, podemos citar: avaliar a evolução do tratamento fisioterápico em pacientes que 
foram acometidos por acidente vascular encefálico, predizer o risco de queda em idosos ou 
parkinsonianos, detectar o estado de congelamento da marcha em pacientes parkinsonianos, 
avaliar desempenho em esportistas, entre outros. A fim de possibilitar a análise simultânea de 
todos os segmentos do membro inferior (pés, tíbia, coxa e quadril) bilateralmente, foi desen-
volvido um sistema com 8 módulos. Cada módulo compõe-se de dois canais de eletromiogra-
fia, com ganhos variáveis de 20x a 1000x, e banda passante de 10Hz a 1kHz, um acelerôme-
tro, um magnetômetro e um giroscópio triaxiais, e dois canais para footswitches. 
 A resposta em frequência dos canais de eletromiografia apresentou a banda pas-
sante adequadamente dentro dos limiares estabelecidos para atenuação de 3dB nas frequências 
de corte (10Hz para frequência inferior e 1kHz para a frequência superior). A banda superior 
de 1kHz foi selecionada para que se possa utilizar o equipamento para captura de sinal ele-
tromiográfico nas mais diversas situações. No entanto, para melhorar a seletividade do filtro, 
está frequência poderá ser reduzida modificando os valores dos componentes. O ganho ajus-
tado apresentou variação de 3% no valor final quando comparados os 16 canais. Isso se deve 
ao uso de componentes com faixa de tolerância de 1%. Além disso, o potenciômetro digital 
possui faixa de tolerância de 3% para os valores de resistência fora da faixa de 500 a 18kΩ. 
No entanto, essa margem de erro é baixa para a aplicação. Para isso, é recomendável substitu-
ir o potenciômetro digital de 20kΩ por um de 100kΩ, além de aumentar a faixa de ganho, 
possibilitando utiliza-lo exclusivamente dentro da faixa de 1% de tolerância. O ruído presente 
na saída do canal, quando suas entradas estão aterradas, é inerente aos componentes eletrôni-
cos. Ainda que seus valores sejam baixos é recomendável que sejam reduzidos. Uma das 
principais causas deste ruído remete à alimentação monopolar dos filtros (VDD – GND), pois 
esta permite uma maior fuga de correntes entre os componentes internos dos amplificadores. 




porque o sistema captura o sinal de EMG bipolar. Para os demais estágios, a alimentação mo-
nopolar, junto com um nível de offset, condiciona o sinal para ser amostrado pelo conversor 
A/D do microcontrolador. No entanto, para reduzir esse ruído na saída pode-se utilizar resisto-
res de baixos valores de indutância e capacitância parasitas e capacitores com baixa resistên-
cia e indutância parasitas. Além disso, pode-se utilizar uma alimentação simétrica (bifásica) 
para todos os estágios do circuito, apenas garantindo um offset do sinal de saída do canal em 
VDD/2. Outro ponto importante no desenvolvimento foi garantir uma alta rejeição de modo 
comum (CMRR), escolhendo assim um amplificador capaz disso. Assim optou-se pelo 
INA333 da Texas Instruments, cujo valor da CMRR é superior a 110dB para a faixa de 1Hz a 
100Hz. Quanto maior o valor da CMRR, maior será a atenuação em sinais provenientes de 
radiação eletromagnética indesejada, como os 60Hz da rede e seus harmônicos. Ainda que a 
CMRR dos canais desenvolvidos tenha superado os 110dB, é possível melhora-la utilizando 
um circuito conhecido como realimentação de modo comum ou “driver da perna direita”. Esta 
realimentação retorna o sinal em modo comum na entrada do amplificador de instrumentação, 
intensificando sua rejeição. Deste modo, a CMRR do sistema pode aumentar significativa-
mente. A saída deste circuito se comportará como a referência ao canal de EMG (Winter e 
Webster, 1983). Adicionalmente, toda região na placa delimitada pelo circuito de eletromio-
grafia tem a alimentação desacoplada do circuito restante e é protegida por um shield de blin-
dagem eletromagnética construído de material não ferromagnético (latão), evitando interfe-
rência com o magnetômetro. Quanto ao conversor A/D, um processo de calibração, interno ao 
microcontrolador, possibilita reduzir níveis de offset e minimizar a distorção nos extremos da 
faixa de tensões de entrada. No entanto, é recomendável que estes extremos, principalmente o 
fundo de escala, sejam evitados. 
 Os sensores inerciais possuem uma boa resposta à variação de frequência, como 
visto na Tabela 4.1 e na Tabela 4.2. Embora seja presenciada uma diferença entre os valores 
calculados e os medidos, esta diferença pode ser explicada pela condição da equação ser uma 
aproximação para a frequência natural de vibração, a distância medida possuir suas incertezas 
e o posicionamento no sensor não ser em sua extremidade mais distal. No entanto, suas gran-
dezas são significativamente próximas ao esperado. O acelerômetro (FXOS8700CQ) e o gi-
roscópio (FXAS21002C) são de excelente qualidade e apresentam a densidade de ruído infe-
rior a 140µg/√Hz e 0,025 dps/√Hz, respectivamente. Ambos sensores possibilitam uma taxa 
de amostragem de 1,56Hz a 800Hz, bem como ajuste de sensibilidade de 2G, 4G e 8G para o 




tanto em avaliação de baixo impacto, como análise de marcha, como em avaliação durante 
atividade esportiva, cujas taxas de variação são muito superiores (alto impacto). 
 A transmissão dos dados para um notebook ou computador ocorreu por meio sem 
fio, o que garante maior liberdade, conforto e fidelidade na marcha do sujeito sob avaliação, 
pois não haverá cabos que o acompanharão durante todo o percurso. Para tanto, utilizou-se o 
chip NRF24L01+ da Nordic Semiconductors, o qual possui alta sensibilidade e baixo consu-
mo de energia. O alcance máximo de 10 metros permite um campo de 20 metros de alcance 
caso o módulo servidor seja posicionado no meio do percurso. Entretanto, a taxa de perdas de 
pacote é alta para esta distância, o que pode acarretar perdas de dados quando próximos às 
extremidades do percurso. A organização dos dados foi feita por frames de 64 bytes (20 
amostras EMG, 6 amostras acelerômetro, 6 amostras giroscópio, 6 amostras magnetômetro e 
4 amostras FSRs), sendo 62bytes para dados e 2 bytes para controle (o primeiro informa o 
número do frame para evitar dualidade de dados, o último informa o total de repetições de 
envio do respectivo frame). O microcontrolador utilizado possui 32kB de memória RAM, 
dois quais 7.2kB foram reservados para variáveis internas e 24.8kB reservados como buffer 
circular para armazenagem dos dados. Este buffer é capaz de armazenar 2 segundos de dados, 
assegurando a retransmissão quando necessário devido à perda dos pacotes. Durante os testes, 
percebeu-se que em ambientes estreitos, como corredores, a perda de dados é mais intensa 
podendo chegar até a 45% de taxa de retransmissão. Assim, um buffer com maior capacidade 
de retenção poderia solucionar esse problema. A fim de garantir a integridade dos dados rece-
bidos em ambientes cuja perda de pacotes e mais elevada, recomenda-se um buffer capaz de 
reter 20 segundos (250kB) de coleta de dados. Em ambiente aberto a perda de dados é bem 
menor, pois diminui a colisão dos pacotes transmitidos com os pacotes refletidos por estrutu-
ras rígidas, como paredes e tetos. O chip NRF24L01+ permite trabalhar com 128 canais dis-
tintos, assim a configuração de cada módulo para um canal específico permite que todos os 
módulos transmitam simultaneamente. Essa transmissão simultânea, mesmo que em canais 
diferentes, aumenta a probabilidade de perda de pacotes, pois a rede de casamento de impe-
dância entre o chip e a antena é sintonizada para o melhor desempenho na frequência de 
2,450GHz. Esta frequência corresponde ao canal de número 50 e cada módulo possui um in-
tervalo de 10 canais entre si para minimizar a interferência de um canal sobre o outro. Uma 
forma eficiente para manter o canal especifico para cada módulo seria personalizar o casa-
mento de impedância para cada módulo em sua respectiva frequência. Por este motivo foi 
deixado uma rede LC-π entra o balun e a antena, para que posteriormente pudesse ser realiza-




 A autonomia energética dos módulos sensores deve assegurar o tempo suficiente 
para a realização de pelo menos um procedimento experimental. Como este tempo pode variar 
muito entre protocolos, quanto maior o tempo de uso, melhor. Assim, os módulos desenvolvi-
dos possuem uma autonomia energética de, no mínimo, 5h, podendo ser facilmente expandida 
a partir da substituição da bateria (atualmente de 220mAh) por uma de maior capacidade, no 
entanto haverá um aumento no peso do módulo, o que poderá aumentar a interferência no 
padrão real da marcha.  
 Ainda que os testes de bancada demonstraram que os canais de eletromiografia 
estão com seus parâmetros dentro do esperado, é relevante validar o sinal processado e amos-
trado a partir de contrações isométricas controladas. Assim, os testes realizados com oito su-
jeitos demonstraram coerência com os dados disponíveis na literatura. Os valores encontrados 
nos testes realizados são compatíveis com os obtidos por De Luca (1997). Ainda que uma alta 
dispersão entre os dados esteve presente, os valores médios apresentados pelo autor (18, 30, 
42, 58, 68) e os encontrados em nosso teste (21, 32, 47, 55, 66) foram compatíveis para 10%, 
20%, 30%, 40% e 50% da máxima força de contração voluntária. Por outro lado, a tendência 
da frequência mediana no espectro de frequência sofrer uma leve redução à medida em que se 
aumenta a força de contração pode ser um indicio de início de fadiga (MERLETTI e LO 
CONTE, 1997). Além disso, Pincivero et al. (2001) observaram, no quadríceps femoral, que a 
frequência mediana para diferentes forças de contração varia entre homens e mulheres, o que 
pode ser um indício do que causou a redução na frequência mediana, pois o grupo de teste foi 
composto por 5 homens e 3 mulheres. Enquanto as frequências medianas mantêm-se constan-
te no gênero masculino, no gênero feminino houve uma redução da frequência mediana. Ao 
avaliar o espectro em frequência do sinal coletado, é possível notar que a maior parte da po-
tência do espectro do sinal de sEMG (considerando a frequência de nyquist 𝐹𝑎𝑚𝑜𝑠𝑡𝑟𝑎𝑔𝑒𝑚  =
 2 ∗ 𝐹𝑠𝑖𝑛𝑎𝑙 e a taxa de amostragem de 2kHz) está contida entre 10Hz e 500Hz, o que justifica-
ria a redução da banda passante do filtro passa baixa de 1kHz para 500Hz. Os demais canais 
foram testados por amostragem, selecionando aleatoriamente 8 dos 16 canais e os resultados 
comparados aos valores RMS do sEMG encontrado na literatura e no teste do canal A do mó-
dulo M4 na força de contração de 10% da força máxima voluntária, minimizando o efeito da 
fadiga para o total de 24 repetições. Comparando os dados da Tabela 4.8, vemos que os valo-
res RMS médios para todos os canais apresentam a mesma faixa de amplitude dos encontra-
dos por De Luca (1997). Deste modo, é possível presumir que todos os 16 canais apresentam 
as mesmas características para pré-processamento dos dados com fidelidade e confiabilidade 




 O teste piloto durante a marcha, realizado com três indivíduos, mostrou-se satisfa-
tório na coleta dos dados, bem como coerência com o esperado. A eletromiografia foi o que 
precisou de maior tratamento após coleta, pois observou-se forte presença de artefato de mo-
vimento dos eletrodos e dos cabos conectados aos eletrodos. Assim, quanto menor for o cabo, 
se possível colá-lo à pele com alguma fita adesiva, reduz significativamente este artefato. 
Além disso, manter os cabos entrelaçados melhora a capacidade de o sistema rejeitar os sinais 
de modo comum, principalmente os 60Hz da rede elétrica. O tempo de ativação dos músculos 
vasto lateral, médio lateral, gastrocnêmio lateral e tibial anterior foram compatíveis com os 
apresentados por Winter (1991) para os sujeitos S2 e S3. O sujeito S1 apresentou várias di-
vergências no tempo de ativação durante o ciclo da marcha, provavelmente decorrente da ida-
de e de desgastes na cartilagem do joelho que fora relatado. Os sensores inerciais mostraram-
se satisfatórios na detecção das fases da marcha. É possível observar nitidamente o padrão 
cíclico ao longo de várias passadas. Dos sensores inerciais posicionados sobre a tíbia, o acele-
rômetro apresentou a melhor distinção entre os sujeitos. Já o giroscópio identificou diferença 
apenas para o eixo longitudinal para frequência mediana e anteroposterior para a FWHM. Os 
dados foram trabalhados por eixos isolados. Outra abordagem, para trabalhos futuros, seria 
estudar o comportamento do módulo resultante dos eixos. Para o módulo posicionado sobre a 
coxa, as mesmas características na identificação de cada fase da marcha foram observadas. No 
entanto, houve um melhor consenso na diferenciação do sujeito S1 para com o S2 e S3, prin-
cipalmente quanto à frequência mediana. O eixo anteroposterior apontou diferenças estatísti-
cas entre estes sujeitos tanto para a frequência mediana quanto para a FWHM. O eixo médio-
lateral, na espinha ilíaca, e o eixo longitudinal, entre as vértebras, apresentaram diferenças 
para a frequência mediana e FWHM, simultaneamente. Com esses testes, pode-se observar a 
capacidade do equipamento desenvolvido em coletar os dados dos sensores durante a cami-
nhada. Embora o teste piloto fez uso de 7 módulos coletando simultaneamente, os dados apre-
sentados correspondem a uma abordagem unilateral de 4 módulos, ficando a comparação bila-
teral para trabalhos futuros. O objetivo deste teste piloto foi apresentar uma validação do 











 O presente trabalho apresentou um equipamento capaz de coletar dados de ele-
tromiografia, acelerômetro, giroscópio, magnetômetro e footswitches, sendo composto por 8 
módulos sensores com capacidade de transmissão simultânea dos dados.  
 O ponto mais crítico do equipamento é a transmissão de dados dos sensores para o 
módulo servidor, pois o aumento da perda de pacotes pode levar ao comprometimento do si-
nal adquirido. Para contornar esse problema, pode-se aumentar o tamanho do buffer circular 
no módulo sensor para no mínimo 250 KB (equivalente a 20 segundos de amostragem). 
 Os testes de bancada mostraram ser compatíveis com os requisitos especificados, 
bem como os testes relacionados às respostas em frequência do acelerômetro, giroscópio e 
dos canais de eletromiografia. 
 A validação dos canais de eletromiografia mostrou que o equipamento desenvol-
vido foi capaz de processar e amostrar os dados com fidelidade compatível com o esperado e 
encontrado na literatura. 
 O teste piloto durante a marcha confirmou a capacidade do equipamento em traba-
lhar com vários módulos simultaneamente e fornecer os dados com segurança quanto à perda 
de dados, garantindo a transmissão de todos os pacotes. 
 
6.1 TRABALHOS FUTUROS 
  Melhorar os canais de eletromiografia tornando a alimentação bifásica para 
todos os componentes. Aumentar a margem de ganho do canal e implementar o “driver da 
perna direita” para melhor a CMRR. 
 Personalizar o casamento de impedância dos módulos NRF24L01+, para a fre-
quência selecionada como canal da portadora de cada módulo, melhorando a transmissão dos 
dados. 
 Aumentar o tamanho do buffer nos módulos sensores, seja acrescentando uma 
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